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前 Ei 


随 着 计算 机 技术 、 微 电子 技术 和 图 像 处 理 技 术 的 飞速 发 展 ， 数 字 图 像 处 理 、 分 析 与 识别 
技术 在 生物 医学 工程 和 临床 医学 等 应 用 领域 受到 广泛 重视 并 取得 了 重大 的 开拓 性 成 就 。 

由 于 数字 心血 管 图 像 的 数据 量 巨 大 ， 且 图 像 通常 受 噪声 污染 严重 ,对比 度 低 ， 存 在 多 种 
影响 视觉 效果 的 伪 像 。 若 由 医生 手动 完成 对 图 像 的 分 析 和 解读 (包括 找 出 存在 病变 的 图 像 、 
提取 血管 壁 内 外 膜 (WARR) 的 边缘 、 对 血管 腔 、 血 管 壁 和 斑 块 组 织 的 形态 进行 定量 测 
量 以 及 分 析 斑 块 成 分 等 ) ， 将 是 一 项 非常 烦琐 的 工作 ， 而 且 结果 易 受 操 作者 的 专业 知识 和 临 
床 经 验 影响 。 利 用 先进 的 计算 机 技术 和 图 像 处 理 技术 ， 对 心血 管 图 像 进行 自动 分 析 和 处 理 ， 
可 获得 精确 、 客 观 、 可 重复 性 高 的 分 析 结 果 。 

本 书 主 要 介绍 数字 图 像 (包括 X 射线 造影 、 超 声 、0CT、 光 声 成 像 等 ) 的 成 像 原理 和 
计算 机 后 处 理 技术 的 基础 理论 和 实用 算法 ， 以 及 近年 来 该 领域 的 相关 最 新 研究 成 果 。 全 书 分 
为 6 章 ， 每 章 都 结合 对 临床 图 像 的 具体 实例 氢 述 其 相关 的 理论 和 算法 。 

第 1 前 介绍 数字 图 像 处 理 的 概念 与 分 类 、 发 展 概况 、 基 本 特点 图 像 识 别 及 医学 图 像 处 理 
的 应 用 等 。 

第 2 章 结 合 实例 介绍 X 射线 冠状 动脉 造影 图 像 的 成 像 及 后 人 处理， 包括 图 像 的 滤波 去 骂 、 
图 像 分 割 (分 割 血 管区 域 和 提取 血管 腔 轮 廓 及 骨架 )、 形 态 参 数 ( 腔 径 、 长 度 和 容积 、 曲 
K RRK DLRA) 的 定量 测量 、 运 动 参数 的 定量 估计 、 三 维 重 建 、 最 佳 造影 视角 的 
估算 等 。 介 绍 上 述 内 容 的 基本 技术 、 研 究 现状 和 目前 的 发 展 趋势 等 。 

第 3 章 结 合 实例 介绍 超声 图 像 的 成 像 及 后 处 理 ， 主 要 包括 图 像 的 滤波 去 品 、 图 像 分 割 
(提取 血管 壁 内 外 膜 的 轮廓 和 斑 块 边缘 ) 、 形 态 参数 的 定量 测量 、 斑 块 的 自动 识别 和 分 类 、 
伪 影 的 去 除 、 脱 机 门 控 、 三 维 重 建 、 血 流动 力学 参数 的 定量 测量 、 血 管 组 织 定 征 显 像 、 与 其 
他 图 像 的 融合 等 。 介 绍 上 述 内 容 的 基本 技术 、 研 究 现状 和 目前 的 发 展 趋势 等 。 

第 4 章 结合 实例 介绍 光学 相干 断层 扫描 图 像 的 成 像 及 后 处 理 ， 主 要 包括 图 像 分 割 (HE 
取 血 管 壁 轮廓 和 斑 块 边缘 ) 、 抑 制 运 动 伪 影 、 回 顾 性 脱 机 门 控 以 及 与 超声 图 像 的 配 准 和 融合 
等 。 介 绍 上 述 内 容 的 基本 技术 、 研 究 现状 和 目前 的 发 展 趋势 等 。 

第 5 章 介 绍 融合 多 种 成 像 方法 的 冠状 动脉 虚拟 内 窜 镜 技术 ， 包 括 该 技术 的 原理 、 典 型 方 














法 和 应 用 实例 等 。 
第 6 章 介绍 新 兴 的 内 光 声 成 像 技术 的 原理 、 研 究 现状 、 主 要 的 图 像 重 建 算法 以 及 目前 存 
在 的 问题 等 。 


本 书 各 章 之 间 具 有 一 定 的 相关 性 和 独立 性 ， 每 一 章 既 相关 邻 域 的 研究 综述 ， 又 提供 了 具 

体 算法 的 原理 和 对 临床 数据 的 实验 结果 。 可 帮助 读者 了 解数 字 成 像 技 术 的 基本 原理 、 图 像 后 

处 理 的 典型 方法 和 发 展 趋势 ， 了 解 国内 外 相关 领域 的 研究 现状 和 一 些 最 新 研究 成 果 与 实用 
技术 。 

全 书 由 孙 正 编写 。 徐 智 、 黄 家 祥 、 胡 春 红 和 姜 浩 提供 了 第 2 章 相 关 的 图 片 资料 。 康 元 
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入 编排 和 实验 程序 的 编写 调试 等 工作 。 另 外 ， 本 书 的 出 版 得 到 了 国家 自然 科学 基金 资助 项 目 
(编号 : 61372042) 和 中 央 高 校 基 本 科研 业务 费 专 项 资金 (项 目 号 : 2014ZD31) 的 资助 ， 在 
此 一 并 表示 衷心 的 感谢 。 

由 于 作者 水 平 与 能 力 有 限 ， 书 中 难免 存在 错误 和 不 妥 之 处 ， 敬 请 广大 读者 批评 指正 。 
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对 其 进行 处 理 的 过 程 。 本 章 主 要 介绍 数字 图 像 处 理 的 发 展 概况 、 研 究 内 容 以 及 与 其 他 相关 学 
科 的 关系 ， 从 而 引出 数字 图 像 识别 及 数字 图 像 处 理 在 医学 领域 的 研究 内 容 。 





1.1 数字 图 像 处理 


1.1.1 图像 的 概念 及 分 类 


图 像 是 对 客观 对 象 的 一 种 相似 性 的 、 生 动 的 描述 或 表示 。 图 像 的 种 类 很 多 ， 属 性 及 分 类 
方法 也 很 多 。 从 不 同 的 视角 看 图 像 ， 其 分 类 方法 也 不 同 。 
(1) 按 人 眼 的 视觉 特点 对 图 像 分 类 


按 人 眼 的 视觉 特点 ， 可 将 图 像 分 为 可 见 图 像 和 不 可 见 图 像 。 5 
其 中 可 见 图 像 又 包括 生成 图 像 〈 通 常 称 为 图 形 或 图 片 ， 如 图 1-1 j 








所 示 ) 和 光 图 像 (如 图 1-2 所 示 ) 两 类 。 图 形 侧重 于 根据 给 定 的 
物体 描述 模型 、 光 照 及 想象 中 的 摄像 机 的 成 像 几何 ， 生 成 一 幅 图 a 
或 像 的 过 程 。 光 图 像 侧重 于 用 透镜 、 光 机 和 全 息 技术 产生 的 图 Pg S908 
像 。 我 们 通常 所 指 的 图 像 是 后 一 类 图 像 。 不 可 见 的 图 像 包含 不 可 QLY 
见 光 (如 XX 射线 、 红 外 线 、 紫 外 线 、 超 声 、 磁 共振 等 成 像 和 不 
可 见 量 成 像 ， 如 湿度、 压力 及 人 口 密度 的 分 布 图 等 。 

(2) 按 波段 分 类 

按 波段 可 将 图 像 分 为 单 波段 、 多 波段 和 超 波段 图 像 。 单 波段 图 像 在 每 个 像素 点 只 有 一 个 
亮度 值 ， 多 波段 图 像 上 的 每 一 个 像素 点 具有 不 止 一 个 亮度 值 ， 例 如 红 、 绿 、 蓝 三 波段 光谱 图 
像 或 彩色 图 像 在 每 个 像素 具有 红 、 绿 、 蓝 三 个 亮度 值 ， 这 三 个 值 表示 在 不 同 光波 段 上 的 强 
度 ， 人 了 眼 看 来 就 是 不 同 的 颜色 ， 超 波段 图 像 上 每 个 像素 点 具有 儿 十 或 几 百 个 亮度 值 ， 如 伯 感 
图 像 等 。 

(3) 按 空 间 坐 标 和 明暗 程度 的 连续 性 分 类 

按 空间 坐标 和 明暗 程度 的 连续 性 ， 可 将 图 像 可 分 为 模拟 图 像 和 数字 图 像 ， 模 拟 图 像 的 空 
间 坐 标 和 明暗 程度 都 是 连续 变化 的 ， 计 算 机 无 法 直接 处 理 。 数 字 图 像 是 指 其 空间 坐标 和 灰 度 
均 不 连续 、 用 离散 的 数字 表示 的 图 像 ， 这 样 的 图 像 才能 被 计算 机 处 理 。 因 此 ， 数 字 图 像 可 以 
理解 为 图 像 的 数字 表示 ， 是 时 间 和 空间 的 非 连 续 函数 (信号 ) ， 是 由 一 系列 离散 单元 经 过 量 
化 后 形成 的 灰 度 值 的 集合 ， 即 像素 的 集合 。 








图 1-1 生成 图 像 (图 形 ) 
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图 1-2 RNR 
a) 可 见 光 图 像 b) 红外 线 图 像 c) 紫外 线 图 像 d) X 射线 血管 造影 区 
e) 血管 内 超声 图 像 f) 人 脑 磁 共 振 图 像 
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1.1.2 数字 图 像 处 理 的 发 展 概况 


20 世纪 50 年 代 ， 人 们 开始 利用 电子 计算 机 来 处 理 图 形 和 图 像 信 息 。 数 字 图 像 处 理 作为 
一 门 学 科大 约 形成 于 20 世纪 60 年 代 初 期 。 早 期 图 像 处 理 的 目的 是 提高 图 像 的 质量 ， 改 善 图 
像 的 视觉 效果 ， 输 入 的 是 质量 较 低 的 图 像 ， 输 出 的 是 质量 改善 后 的 图 像 ， 和 常用 的 方法 有 图 像 
增强 、 复 原 、 编 码 、 压 缩 等 。 首 次 获得 实际 成 功 应 用 的 是 1964 年 美国 宇航 局 喷气 推进 实验 
Z (JPL) 对 航天 探测 器 “徘徊 者 7 号 ”发 回 的 几 千张 月 球 照片 使 用 了 图 像 处 理 技术 ， 如 几 
何 校正 、 灰 度 变换 、 去 除 噪声 等 ， 并 考虑 了 太阳 位 置 和 月 球 环境 的 影响 ， 由 计算 机 成 功 地 绘 
制 出 月 球 表面 地 图 。 随 后 又 对 探测 飞船 发 回 的 近 十 万 张 照片 进行 了 更 为 复杂 的 图 像 处 理 ， 获 
得 了 月 球 的 地 形 图 、 彩 色 图 以 及 全 景 镶 府 图， 为 人 类 登 月 壮举 奠定 了 坚实 的 基础 ， 也 推动 了 
数字 图 像 处 理 这 门 学 科 的 发 展 。 

20 世纪 60 年 代 到 70 年 代 ， 由 于 离散 数学 的 创立 和 完善 ， 使 数字 图 像 处 理 技术 得 到 迅 
猛 发 展 ， 理 论 和 方法 进一步 完善 ， 应 用 范围 更 加 广阔 。 这 一 时 期 ， 数 字 图 像 处 理 取 得 的 男 一 
个 巨大 成 绩 是 在 医学 上 获得 的 成 果 。1972 年 英国 EMI 公司 工程 师 Housfield 发 明了 用 于 头颅 
诊断 的 X 射线 计算 机 断层 摄影 装置 (Computer Tomography, CT), ， 它 根据 人 头 部 截面 的 X 射 
线 投影 ， 经 计算 机 处 理 来 重建 截面 图 像 。1975 年 EMI 公司 又 成 功 研制 出 可 扫描 全 身 的 CT 装 
置 ， 获 得 了 人 体 各 个 部 位 鲜明 清晰 的 断层 图 像 ，1979 年 这 项 无 损伤 诊断 技术 获得 了 诺 贝 
尔 奖 。 

与 此 同时 ， 图 像 处 理 技术 还 在 许多 应 用 领域 受到 广泛 重视 并 取得 了 重大 的 开拓 性 成 就 ， 
例如 航空 航天 、 生 物 医 学 工程 、 工 业 检 测 、 机 器 人 视觉 、 公 安 司法 、 武 器 制导 、 文 化 艺术 
等 ， 使 图 像 处 理 成 为 一 门 引 人 注目 、 前 景 远大 的 新 兴学 科 。 
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从 20 世纪 70 年代 中 期 开始 ， 随 着 计算 机 技术 和 人 工 智能 、 思 维 科学 研究 的 迅速 发 展 ， 
数字 图 像 处 理 向 更 高 、 更 深层 次 发 展 。 人 们 已 经 开始 研究 如 何 用 计算 机 系统 解释 图 像 ， 实 现 
类 似 人 类 视觉 系统 的 功能 来 理解 外 部 世界 ， 这 被 称 为 图 像 理解 或 计算 机 视觉 。 其 中 代表 性 的 
成 果 是 20 世纪 70 年 代 末 Marr 提出 的 视觉 计算 理论 ， 该 理论 成 为 计算 机 视觉 领域 其 后 十 多 
年 的 主导 思想 。 

图 像 的 计算 机 处 理 和 理解 虽然 在 理论 方法 研究 上 已 取得 不 小 的 进展 ,但 因 人 类 本 身 对 自 
身 的 视觉 过 程 的 了 解 还 不 完全 ， 因 此 仍然 是 一 个 有 待 进一步 探索 的 新 领域 。 


1.1.3. 数字 图 像 处 理 的 研究 范畴 


图 像 是 人 类 获取 信息 、 表 达 信 息 和 传递 信息 的 重要 手段 。 因 此 ， 数 字 图 像 处 理 技术 已 经 
成 为 信息 科学 、 计 算 机 科学 、 工 程 科学 、 地 球 科学 等 诸多 领域 的 学 者 研究 图 像 的 有 效 工 具 。 

1. 图 像 处 理 

所 谓 数字 图 像 处 理 ， 就 是 利用 计算 机 对 数字 图 像 进行 的 一 系列 操作 ， 从 而 获得 某 种 预期 
结果 的 技术 。 数 字 图 像 处 理 离 不 开 计 算 机 ， 因 此 又 称 为 计算 机 图 像 处 理 。 

数字 图 像 处 理 的 内 容 相 当 丰 富 ， 包 括 狭 义 的 图 像 处 理 、 图 像 分 析 (识别 ) 与 图 像 理解 。 
狭义 的 图 像 处 理 着 重 强 调 在 图 像 之 间 进 行 的 变换 ， 如 图 1-3 所 示 ， 它 是 一 个 从 图 像 到 图 像 
的 过 程 ， 属 于 底层 的 操作 。 它 主要 在 像素 级 进行 处 理 ， 处 理 的 数据 量 非常 大 。 虽 然 人 们 常用 
图 像 处 理 泛 指 各 种 图 像 技术 ， 但 狭义 图 像 处 理 主要 指 对 图 像 进行 各 种 加 工 ， 以 改善 图 像 的 视 
觉 效 果 ， 并 为 自动 识别 打 基 础 ， 或 对 图 像 进行 压缩 编码 ， 以 减少 所 需 存储 空间 或 传输 时 间 。 
它 以 人 为 最 终 的 信息 接收 者 ， 主 要 目的 是 改善 图 像 的 质量 。 主 要 研究 内 容 包括 图 像 变换 、 编 
码 压缩 、 增 强 和 复原 、 分 割 等 。 
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图 像 输 入 


























到 1-3 狭义 图 像 处 理 


(1) 图 像 变换 

由 于 图 像 阵列 很 大 ， 直 接 在 空间 域 中 进行 处 理 涉 及 的 计算 量 很 大 。 因 此 ， 往 往 采 用 各 种 
图 像 变换 方法 ， 如 傅 里 叶 变 换 、 离 散 余弦 变换 、 哈 达 玛 变换 、 小 波 变换 等 间接 处 理 技术 ， 将 
空间 域 的 处 理 转化 为 变换 域 的 处 理 ， 不 仅 可 以 减少 计算 量 ， 而 且 可 获得 更 有 效 的 处 理 。 

(2) 图 像 的 压缩 编码 

图 像 压缩 编码 技术 可 减少 用 于 描述 图 像 的 数据 量 ( 即 比 特 数 )， 以 便 节省 图 像 传输 和 处 
理 的 时 间 ， 并 减少 存储 容量 。 压 缩 可 以 在 不 失真 的 前 提 下 获得 ， 也 可 以 在 允许 的 失真 条 件 下 
进行 。 编 码 是 压缩 技术 中 最 重要 的 方法 ， 它 在 图 像 处 理 搁 术 中 是 发 展 最 早 且 比 较 成 熟 的 
技术 。 

(3) 图 像 的 增强 和 复原 

图 像 增强 和 复原 技术 的 目的 是 为 了 提高 图 像 的 质量 ， 如 去 除 噪声 ， 提 高 清 
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图 像 增强 不 考虑 图 像 降 质 的 原因 ， 目 的 是 突出 图 像 中 所 感 兴趣 的 部 分 。 如 果 强 化 图 像 的 高 频 
分 量 ， 可 使 图 像 中 物体 的 轮 廊 清晰， 细节 明 显 。 强 调 低频 分 量 则 可 减少 图 像 中 噪声 的 影响 。 
图 像 复原 要 求 对 图 像 降 质 (或 退化 ) 的 原因 有 一 定 的 了 解 ， 建 立 降 质 模型 ， 再 采用 某 种 方 
法 ， 如 去 除 噪声 、 干 扰 和 模糊 等 ， 恢 复 或 重建 原来 的 图 像 。 

(4) 图 像 分 割 

图 像 分 割 是 将 图 像 中 有 意义 的 特征 〈 如 图 像 中 物体 的 边缘 、 区 域 等 ) 提取 出 来 ， 是 进 
一 步 进行 图 像 识 别 、 分 析 和 理解 的 基础 。 虽 然 目 前 已 研究 出 不 少 边缘 提取 、 区 域 分 制 的 方 
法 ,但 还 没有 一 种 普遍 适用 于 各 种 图 像 的 有 效 方法 。 因 此 ， 对 图 像 分 割 的 研究 还 在 不 断 深入 
之 中 ,是 目前 图 像 处 理 研究 的 热点 之 一 。 

2. 图 像 分 析 

图 像 分 析 是 对 图 像 中 感 兴趣 的 目标 进行 检测 和 测量 ， 从 而 建立 对 图 像 的 描述 。 它 以 机 器 
为 对 象 ， 目 的 是 使 机 器 或 计算 机 能 自动 识别 目标 。 

图 像 分 析 是 一 个 从 图 像 到 数值 或 符号 的 过 程 ， 主 要 研究 用 自动 或 半自动 装置 和 系统 ， 从 
图 像 中 提取 有 用 的 测度 、 数 据 或 信息 ， 生 成 非 图 像 的 描述 或 者 表示 。 它 不 仅 给 景物 中 的 各 个 
区 域 进 行 分 类 ， 还 要 对 千变万化 和 难以 预测 的 复杂 景物 加 以 描述 。 因 此 ， 常 依靠 某 种 知识 来 
说 明 景物 中 物体 与 物体 、 物 体 与 背景 之 间 的 关系 。 目 前 ， 人 工 智能 技术 正在 被 越 来 越 普遍 地 
应 用 于 图 像 分 析 系 统 中 ， 进 行 各 层次 控制 和 有 效 地 访问 知识 库 。 

如 图 1-4 所 示 ， 图 像 分 析 的 内 容 包 括 特征 提取 、 符 号 描述 、 目 标 检 测 、 景 物 匹 配 和 识 
别 等 。 它 是 一 个 从 图 像 到 数据 的 过 程 ， 数 据 可 以 是 对 目标 特征 测量 的 结果 ， 或 是 基于 测量 的 
符号 表示 ， 它 们 描述 了 图 像 中 目标 的 特点 和 性 质 ， 因 此 图 像 分 析 可 以 看 作 是 中 层 人 处理 。 
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图 1-4 图像 分 析 流 程 图 





3. 图 像 理解 

利用 计算 机 系统 解释 图 像 ， 实 现 类 似 人 类 视觉 系统 的 功能 来 理解 外 部 世界 ， 被 称 为 图 像 
理解 或 计算 机 视觉 ， 有 时 也 叫做 景物 理解 。 正 确 地 理解 要 有 知识 的 引导 ， 因 此 图 像 理解 与 人 
工 智能 等 学 科 有 密切 联系 。 

图 像 理解 是 由 模式 识别 发 展 起 来 的 ， 输 入 的 是 图 像 ， 输 出 的 是 一 种 描述 ， 如 图 1-5 所 
示 。 这 种 描述 不 仅仅 是 单纯 的 用 符号 做 出 详细 的 描述 ， 而 且 要 利用 客观 世界 的 知识 使 计算 机 
进行 联想 、 思 考 及 推论 ， 从 而 理解 图 像 所 表现 出 的 内 容 。 

图 像 理解 的 重点 是 在 图 像 分 析 的 基础 上 ， 进 一 步 研 究 图 像 中 各 目标 的 性 质 和 它们 之 间 的 
相互 联系 ， 并 得 出 对 图 像 内容 含 义 的 理解 以 及 对 原来 客观 场景 的 解释 ， 从 而 指导 和 规划 行 
动 。 如 果 说 图 像 分 析 主 要 是 以 观察 者 为 中 心 研究 客观 世界 ， 那 么 图 像 理解 在 一 定 程度 上 则 是 
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Ali-5 图 像 理解 流程 图 








以 客观 世界 为 中 心 ， 并 借助 知识 、 经 验 来 把 握 和 解释 整个 客观 世界 。 因 此 图 像 理解 是 高 层 操 
作 ， 其 处 理 过 程 和 方法 与 人 类 的 思维 推理 有 许多 类 似 之 处 。 


1.1.4 数字 图 像 处 理 的 基本 特点 


数字 图 像 处 理 具有 如 下 的 特点 : 

1) 处 理 的 信息 量 很 大 。 如 一 幅 256 x256 像素 的 低 分 辩 率 黑白 (CE) 图 像 ， 需 要 约 
64 kbit 的 数据 量 ; 对 高 分 辩 率 彩色 512 x 512 像素 的 图 像 ， 则 需要 768 kbit 数据 量 ; 如 果 要 处 
FH 30 帧 / 秒 的 电视 图 像 序列 ， 则 每 秒 需要 500 kbit ~ 22. 5 Mbit 数据 量 。 因 此 对 计算 机 的 计算 
速度 、 存 储 容量 等 要 求 较 高 。 

2) 占用 的 频带 较 宽 。 与 语言 信息 相 比 ， 图 像 占用 的 频带 要 大 几 个 数量 级 。 如 电视 图 像 
的 带宽 约 5.6 MHz， 而 语音 带宽 仅 为 4kHz 左右 。 所 以 数字 图 像 在 成 像 、 传 输 、 存 储 、 处 理 、 
显示 等 各 个 环节 的 实现 上 ， 技术 难度 较 大 ， 成 本 也 高 ， 这 就 对 频带 压缩 技术 提出 了 更 高 的 
要 求 。 

3) 数字 图 像 中 各 个 像素 是 不 独立 的 ， 相 关 性 较 大 。 在 图 像 画 面 上 ， 常 有 多 个 像素 有 相 
同 或 接近 的 灰 度 或 颜色 。 就 电视 画面 而 言 ， 同 一 行 中 相 邻 两 个 像素 或 相 邻 两 行 间 的 像素 ， 其 
相关 系数 可 达 0.9 以 上 ， 而 相 邻 两 帧 之 间 的 相关 性 比 帧 内 相关 性 一 般 来 说 还 要 更 大 些 。 因 
此 ， 图 像 处 理 中 信息 压缩 的 潜力 很 大 。 

4) 在 理解 三 维 景 物 时 需要 知识 导 引 。 由 于 图 像 是 三 维 景物 的 二 维 投 影 ， 一 幅 图 像 本 身 
不 具备 复 现 三 维 景物 的 全 部 几何 信息 的 能 力 ， 很 显然 三 维 景物 背后 的 部 分 信息 在 二 维 图 像 画 
面 上 是 反映 不 出 来 的 。 因 此 ， 要 分 析 和 理解 三 维 景物 必须 作 适 当 的 假设 或 附加 新 的 测量 ， 例 
如 双 目 图 像 或 多 视点 图 像 ， 这 也 是 人 工 智能 中 正在 致力 解决 的 问题 。 

5) 结果 图 像 一 般 是 由 人 来 观察 和 评价 的 。 对 图 像 处 理 结 果 的 评价 受 人 的 主观 因素 影响 
较 大 。 由 于 人 的 视觉 系统 很 复杂 ， 受 环境 条 件 、 视 觉 性 能 、 人 的 情绪 爱好 以 及 知识 状况 影响 
很 大 ， 对 图 像 质 量 的 评价 还 有 待 进一步 深入 研究 。 男 一 方面 ， 计 算 机 视觉 是 模仿 人 的 视觉 ， 
因而 人 的 感知 机 理 必 然 影响 着 计算 机 视觉 的 研究 。 例 如 ， 什 么 是 感知 的 初始 基 元 、 基 元 是 如 
何 组 成 的 、 局 部 与 全 局 感知 的 关系 、 优 先 敏 感 的 结构 、 属 性 和 时 间 特 征 等 ， 这 些 都 是 心理 学 
和 神经 心理 学 正在 着 力 研 究 的 课题 。 

1.1.5 数字 图 像 处 理 与 相关 学 科 的 关系 

综 上 所 述 ， 数 字 图 像 处 理 技术 包括 三 种 基本 范畴 ， 如 图 1-6 所 示 。 低 级 处 理 : 包括 
图 像 获取 、 预 处 理 ， 不 需要 智能 分 析 ; 中 级 处 理 : 包括 图 像 日 标 检测 识别 、 表 示 与 描述 ， 
需要 智能 分 析 ; 高 级 处 理 : 包括 图 像 解释 ， 但 缺少 理论 支持 ， 为 降低 难度 ， 常 设计 得 更 
专 一 。 


































































































低级 处 理 高 级 处 理 
图 1-6 图 像 处 理 系统 的 三 种 基本 范畴 


数字 图 像 处 理 是 一 门 系统 研究 各 种 图 像 理论 、 技 术 和 应 用 的 新 的 交叉 学 科 。 从 研究 方法 
来 看 ， 它 与 数学 、 物 理学 、 生 理学 、 心 理学 、 计 算 机 科学 等 许多 学 科 相 关 ; 从 研究 范围 来 
看 ， 它 与 模式 识别 、 计 算 机 视觉 、 计 算 机 图 形 学 等 多 个 专业 又 互相 交叉 。 

图 1-7 给 出 了 数字 图 像 处 理 与 相关 学 科 和 研究 领域 的 关系 ,可 以 看 出 数字 图 像 处 理 的 
三 个 层次 的 输入 输出 内 容 ， 以 及 它们 与 计算 机 图 形 学 、 模 式 识 别 、 计 算 机 视觉 等 相关 领域 的 
关系 。 计 算 机 图 形 学 研究 的 是 在 计算 机 中 表示 图 形 、 以 及 利用 计算 机 进行 图 形 的 计算 、 人 处 理 
和 显示 的 相关 原理 与 算法 ， 是 从 非 图 像 形 式 的 数据 描述 生成 图 像 ， 与 图 像 分 析 相 比 ， 两 者 的 
处 理 对 象 和 输出 结果 正好 相反 。 另 一 方面 ， 模 式 识别 与 图 像 分 析 则 比较 相似 ， 只 是 前 者 把 图 
像 分 解 成 符号 等 抽象 地 描述 方式 ， 二 者 有 相同 的 输入 ， 而 不 同 的 输出 结果 可 以 比较 方便 地 进 
行 转换 。 计 算 机 视觉 则 主要 强调 用 计算 机 实现 人 的 视觉 功能 ， 这 实际 上 用 到 了 数字 图 像 处 理 
三 个 层次 的 许多 技术 ,但 目前 研究 的 内 容 主 要 与 图 像 理解 相 结 合 。 







































图 像 处 理 

















到 1-7 ”数字 图 像 处 理 与 相关 学 科 和 研究 领域 的 关系 
以 上 各 学 科 都 得 到 了 包括 人 工 智能 、 神 经 网 络 、 遗 传 算法 、 模 糊 逻 辑 等 新 理论 、 新 工具 
和 新 技术 的 支持 ， 因 此 它们 在 近年 得 到 了 长 足 发 展 。 另 外 ， 数 字 图 像 处 理 的 研究 进展 与 人 工 
智能 、 神 经 网 络 、 遗 传 算 法 、 模 糊 人 逻辑 等 理论 和 技术 都 有 密切 的 联系 ， 它 的 发 展 应 用 与 医 
学 、 遥 感 、 通 信 、 文 档 处 理 和 工业 自动 化 等 许多 领域 也 是 不 可 分 割 的 。 
1.1.6 数字 图 像 处 理 的 应 用 
图 像 是 人 类 获取 和 交换 信息 的 主要 来 源 ， 因 此 ， 图 像 处 理 的 应 用 领域 必然 涉及 到 人 类 生 
活 和 工作 的 方方面面 。 随 着 人 类 活动 范围 的 不 断 扩 大 ， 图 像 处 理 的 应 用 领域 也 将 随 之 不 断 扩 
大 。 数 字 图 像 处理 的 主要 应 用 领域 包括 ; 
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1. 航天 和 航空 技术 

数字 图 像 处 理 技术 在 航天 和 航空 技术 方面 的 应 用 ， 除 了 上 面 提 到 的 美国 宇航 局 对 月 球 和 
火星 照片 的 处 理 之 外 ， 另 一 方面 的 应 用 是 在 飞机 遥感 和 卫星 遥感 技术 中 。 此 外 ， 在 利用 陆地 
卫星 所 获取 的 图 像 进行 资源 调查 (如 森林 调查 、 海 洋 泥 沙 、 渔 业 和 水 资源 调查 等 ) 、 灾 害 检 
测 〈 如 病虫害 、 水 火灾 害 、 环 境 污染 等 ) 、 资 源 勘 察 (如 石油 勘查 、 矿 产量 探测 、 大 型 工程 
地 理 位 置 勘探 分 析 等 ) 、 农 业 规 划 (如 土壤 营养 、 水 分 和 农作物 的 生长 、 产 量 的 估算 等 )、 
城市 规划 (如 地 质 结构 、 水 源 及 环境 分 析 ) 、 气 象 预 报 和 对 太空 其 他 星球 的 研究 等 方面 ， 数 
字 图 像 处 理 技 术 也 发 挥 了 相当 大 的 作用 。 

2. 生物 医学 工程 

数字 图 像 处 理 技术 在 生物 医学 工程 方面 的 应 用 十 分 广泛 ， 除 了 上 面 介绍 的 CT 成 像 技术 
之 外 ， 还 有 对 医学 显 微 图 像 的 处 理 分 析 ， 如 红细胞 、 白 细胞 分 类 、 染 色 体 分 析 、 癌 细胞 识别 
和 等。 此外， 在 X 射线 图 像 、 超 声波 图 像 、 心 电 图 分 析 、 立 体 定向 放射 治疗 、 磁 共振 成 像 、 
光学 相干 断层 扫描 成 像 、 红 外 热 成 像 等 医学 诊断 方面 都 广泛 地 应 用 了 数字 图 像 处 理 技术 。 

3. 通信 工程 

当前 通信 技术 的 主要 发 展 方向 是 声音 、 文 字 、 图 像 和 数据 结合 的 多 媒体 通信 ， 也 就 是 将 
电话 、 电 视 和 计算 机 以 三 网 合 一 的 方式 在 数字 通信 网 上 进行 传输 。 其 中 以 图 像 通信 最 为 复杂 
和 困难 ， 因 为 图 像 的 数据 量 十 分 巨大 ， 如 传送 彩色 电视 信号 的 速率 达 100 Mbit/s 以 上 。 要 将 
这 样 高 速率 的 数据 实时 传送 出 去 ， 必 须 采 用 编码 技术 来 压缩 信息 的 比特 量 。 因 此 从 一 定 意义 
上 讲 ， 编 码 压缩 是 这 些 技术 成 败 的 关键 。 

4. 工业 和 工程 

在 工业 和 工程 领域 中 图 像 处 理 技术 有 着 广泛 的 应 用 ， 如 自动 装配 线 中 检测 零件 的 质量 并 
对 零件 进行 分 类 、 印 制 电 路 板 的 瑕 症 检 查 、 弹 性 力学 照片 的 应 力 分 析 、 流 体力 学 图 片 的 阻力 
和 升力 分 析 、 邮 政信 件 的 自动 分 拣 、 在 有 毒 或 放射 性 环境 内 识别 工件 及 物体 的 形状 和 排列 状 
态 、 先 进 设计 和 制造 技术 中 采用 的 工业 视觉 等 。 

S， 军 事 和 公安 

在 军事 方面 ， 图 像 处 理 和 识别 主要 用 于 导弹 的 精确 制导 、 各 种 侦察 照片 的 判读 、 具 有 图 
像 传输 、 存 储 和 显示 的 军事 自动 化 指挥 系统 、 飞 机 、 坦 克 和 和 军舰 模拟 训练 系统 等 ; 在 公共 安 
全 方面 ， 刑 事 图 像 的 判读 分 析 、 指 纹 识别 、 人 脸 鉴 别 、 不 完整 图 片 的 复原 ， 以 及 交通 监控 或 
事故 分 析 和 等， 都 需 利用 图 像 处 理 技术 。 如 目前 已 投入 运行 的 高 速 公路 不 停车 自动 收费 系统 中 
的 车 辆 和 车 牌照 的 自动 识别 就 是 图 像 处 理 技术 成 功 应 用 的 例子 。 

6. 文化 艺术 

目前 这 类 应 用 包括 电视 或 电影 画面 的 数字 编辑 和 人 处理、 动画 的 制作 、 电 子 游戏 的 设计 、 
纺织 工艺 品 设计 、 服 装 设计 与 制作 、 发 型 设计 、 文 物资 料 照 片 的 复制 和 修复 、 运 动员 动作 分 
析 和 评分 等 。 

















































































































































































































1.2 图 像 识别 


图 像 识 别 研究 的 目的 是 赋予 机 器 类 似 生物 的 某 种 信息 处 理 能 力 ， 对 图 像 中 的 物体 进行 分 
类 ， 或 者 找 出 图 像 中 有 哪些 物体 ， 有 些 情况 下 还 要 描绘 图 像 中 目标 的 形态 等 。 图 像 识别 属于 
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模式 识别 的 范畴 ， 其 主要 内 容 是 图 像 经 过 某 些 预 处 理 ( 如 增强 、 复 原 、 变 换 或 者 压缩 ) 后 ， 
进行 图 像 分 割 和 特征 提取 ， 进 而 对 特征 向 量 进行 判断 与 分 类 。 从 图 像 处 理 的 角度 来 讨 ， 图 像 
识别 又 属于 图 像 分 析 的 范畴 ， 它 得 到 的 结果 是 一 幅 由 明确 意义 的 数值 或 符号 构成 的 图 像 或 图 
形 文件 ， 而 不 再 是 一 幅 具 有 随机 分 布 性 质 的 图 像 。 

图 像 识 别 技术 是 图 像 处 理 中 的 高 难 技术 ， 是 一 门 集 数 学 、 电 子 、 物 理 、 计 算 机 软 硬 件 及 
相关 应 用 学 科 〈 如 航空 航天 、 医 学 、 工 业 等 ) 等 多 学 科 多 门类 的 综合 科学 技术 。 因 其 具有 
较 高 的 人 工 智 能 〈 专 家 知识 ) 成 分 以 及 计算 机 特有 的 优势 ， 可 以 快速 、 准 确 地 捕获 目标 ， 
进行 自动 分 析 处 理 ， 并 得 到 有 用 的 图 像 信息 ， 因 此 实用 价值 非常 高 。 


1.2.1 系统 的 基本 构成 


如 图 1-8 所 示 ， 一 个 完整 的 数字 图 像 识别 系统 通常 包括 四 个 组 成 部 分 : 中 规范 : 估计 
过 息 模型 ， 压 制 噪声 ， 即 图 像 预 处理 ; Qn ic Hr 
组 : 判定 每 个 像素 属于 哪 一 个 空间 对 象 或 把 属于 同 
一 对 象 的 像素 分 组 ， 即 图 像 分 割 ; OW: 为 每 组 
像素 计算 特征 ， 即 图 像 特征 提取 ; 由 匹配 : 解释 图 
像 对 象 ， 即 判断 匹配 。 图 1-8 图 像 识 别 系统 框图 

图 像 分 割 将 图 像 划 分 为 多 个 有 意义 的 区 域 ， 然 后 对 每 个 区 域 的 子 图 像 进行 特征 提取 ， 最 
后 根据 提取 的 图 像 特征 ， 利 用 分 类 融 对 图 像 中 的 目标 进行 相应 的 分 类 。 实 际 上 ， 图 像 识别 和 
图 像 分 割 并 不 存在 严格 的 界限 。 从 某 种 意义 上 讲 ， 图 像 分 割 的 过 程 就 是 图 像 识 别 的 过 程 。 图 
像 分 割 着 重 于 对 象 和 背景 的 关系 ， 人 研究 的 是 对 象 在 特定 背景 下 所 表现 出 来 的 整体 属性 。 而 图 
像 识别 则 着 重 于 对 象 本 刁 属性 的 研究 。 

但 是 ， 并非 所 有 的 数字 图 像 识 别 问题 都 是 按照 上 述 步 又 进行 的 ， 根 据 具体 图 像 的 特征 ， 
有 时 可 采用 简单 的 方法 实现 对 目标 对 象 的 识别 。 例 如 ， 图 1-9a 所 示 的 图 像 是 著名 的 华盛顿 
纪念 碑 ， 怎 样 自动 检测 出 纪念 碑 在 水 平方 向 上 的 位 置 呢 ? 仔细 观察 不 难 发 现 ， 纪 念 碑 区 域内 
像素 的 灰 度 值 相差 不 大 ， 而 且 与 背景 区 域 相差 很 大 ， 因 此 可 通过 选取 合适 的 国 值 做 前 波 处 
理 ， 将 该 图 像 二 值 化 ， 这 里 选 175 ~ 220 (REW), 结果 如 图 1-9b 所 示 。 由 于 纪念 碑 所 在 
的 那儿 列 中 ， 白 色 像 素 比 其 他 列 多 很 多 ， 如 果 把 该 图 向 垂直 方向 作 投影 ， 如 图 1-9c 所 示 ， 
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1-9 投影 法 图 像 识 别 实例 
a) 华盛顿 纪念 碑 图 像 b) 将 图 a) 二 值 化 的 结果 e) 将 图 b) 做 垂直 投影 



































其 中 黑色 线条 的 高 度 代表 了 该 列 上 白色 像素 的 个 数 。 图 中 间 的 高 峰 部 分 就 是 我 们 要 找 的 水 平 
方向 上 纪念 碑 所 在 的 位 置 ， 这 就 是 投影 法 。 为 了 得 到 更 好 的 效果 ， 投 影 法 经 常 和 浆 值 化 一 起 
使 用 。 由 于 噪声 点 对 投影 有 一 定 的 影响 ， 所 以 处 理 前 最 好 先 对 原始 图 像 进行 平滑 ， 去 除 
噪声 。 

如 果 可 以 得 到 原始 图 像 中 除 目标 之 外 的 背景 图 像 ， 那 么 就 可 将 原始 图 像 和 背景 图 像 相 
减 ， 得 到 的 差 作为 结果 图 像 ， 实 现 对 图 像 中 感 兴趣 目标 的 识别 ， 即 所 谓 的 差 影 法 。 差 影 法 就 
是 图 像 的 相 减 运算 ， 又 称 为 减 影 搁 术 ， 是 把 同一 景物 在 不 同时 间 拍 摄 的 图 像 或 者 同一 景物 在 
不 同 波段 的 图 像 相 减 ， 利 用 差 影 图 像 提供 的 图 像 之 间 的 差异 信息 以 达到 动态 监测 、 运 动 目标 
检测 和 识别 等 目的 。 例 如 ， 图 1- 10a 是 前 景 图 ( 猫 ) MARE (星球 ) ， 图 1-10b 是 背景 
图 ， 图 1-10b 减 去 图 1-10a 的 结果 如 图 1-10c 所 示 ， 这 样 就 得 到 了 前 景 。 再 如 ， 在 银行 金 
库 的 监控 系统 中 ， 摄 像 头 每 隔 一 小 段 时 间 ， 拍 摄 一 帧 图 像 ， 与 上 一 帧 图 像 做 差 影 处 理 。 如 果 
差别 超过 了 预先 设置 的 闷 值 ， 说 明 人 金库 中 有 人 ， 这 时 就 应 拉 响 警报 。 此 外 数字 电影 特技 中 的 
“ 蓝 莫 ”技术 也 包含 了 差 影 法 的 原理 。 
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图 1-10 差 影 法 图 像 识别 实例 
a) 原始 图 像 〈 前 景 + 背 景 ) b) 背景 图 像 c) 图 a AIA b 相 减 的 结果 











1.2.2 研究 现状 


图 像 的 识别 与 分 割 是 图 像 处 理 领域 中 研究 最 多 的 课题 之 一 ， 但 由 于 已 经 取得 的 成 果 远 没 
有 待 解决 的 问题 多 ， 因 而 依然 是 图 像 处 理 领域 的 研究 重点 和 热点 。 

图 像 识 别 的 发 展 经 历 了 三 个 阶段 : 文字 识别 、 数 字 图 像 处 理 与 识别 、 物 体 识别 。 文 字 识 
别 的 研究 是 从 1950 年 开始 的 ， 一 般 是 识别 字母 、 数 字 和 符号 ， 从 印刷 文字 识别 到 手写 文字 
识别 ， 应 用 非常 广泛 ， 并 且 已 经 研制 了 许多 专用 设备 。 数 字 图 像 处 理 和 识别 的 研究 开始 于 
1965 年 ， 数 字 图 像 与 模拟 图 像 相 比 具有 存储 ,传输 方 便 可 压缩 、 传 输 过 程 中 不 易 失 真 、 人 处 
理 方便 等 诸多 优势 ， 这 些 都 为 图 像 识 别 技术 的 发 展 提供 了 强大 的 动力 。 物 体 的 识别 主要 指 对 
三 维 世 界 的 客体 及 环境 的 感知 和 认识 ， 属 于 高 级 的 计算 机 视觉 范畴 。 它 以 数字 图 像 处 理 与 识 
别 为 基础 ， 结 合 人 工 智 能 和 系统 学 等 学 科 的 研究 方向 ， 其 研究 成 果 被 广泛 应 用 在 各 种 工业 及 
探测 机 器 人 人 上。 现代 图 像 识 别 技术 的 主要 不 足 就 是 自 适 应 性 能 差 ， 一旦 目标 图 像 被 较 强 的 噶 
声 污染 或 是 目标 图 像 有 较 大 残缺 ， 往 往 就 不 能 得 出 理想 结果 。 

图 像 识别 问题 的 数学 本 质 属于 模式 空间 到 类 别 空间 的 映射 问题 。 目 前 ， 主 要 有 三 种 识别 
方法 : 统计 模式 识别 、 结 构 模 式 识别 、 模 糊 模式 识别 。 








图 像 分 割 是 图 像 处 理 和 自动 识别 中 的 一 项 关键 技术 ， 自 20 世纪 70 年 代 起 ， 其 研究 已 经 
ALTE AYE, 一直 都 受到 人 们 的 高 度 重视 ， 至 今 借助 于 各 种 理论 提出 了 数 以 千 计 的 分 割 
算法 ， 而 且 这 方面 的 研究 仍然 在 积极 地 进行 着 。 现 有 的 图 像 分 割 方法 包括 阔 值 分 割 法 、 边 缘 
检测 法 、 区 域 提取 法 、 结 合 特定 理论 工具 的 分 割 方法 等 。 从 图 像 的 类 型 来 分 有 灰 度 图 像 分 
割 、 彩 色 图 像 分 割 和 纹理 图 像 分 割 等 。 在 近 二 十 年 间 ， 随 着 基于 直方 图 和 小 波 变 换 的 图 像 分 
制 方法 的 研究 以 及 超大 规模 集成 电路 (Very Large Scale Integration, VLSI) 技术 的 迅速 发 展 ， 
图 像 分 割 的 研究 取得 了 很 大 进展 ， 并 结合 了 一 些 特定 理论 、 方 法 和 工具 ， 如 基于 数学 形态 学 
的 图 像 分 割 、 基 于 小 波 变 换 的 分 割 、 基 于 遗传 算法 的 分 割 等 。 


1.2.3 应 用 现状 


图 像 识别 的 应 用 领域 已 从 传统 的 遥感 图 像 、 医 学 图 像 处 理 、 机 器 人 视觉 控制 ,发展 到 视 
觉 监测 、 人 机 交互 、 基 于 内 容 的 视频 和 图 像 信 息 检 索 、 虚 拟 现实 等 。 其 中 医学 图 像 自 动 识别 
具有 广泛 的 发 展 前 景 和 重大 意义 ， 尤 其 在 图 像 诊 断 检测 过 程 中 已 有 许多 应 用 了 计算 机 智能 图 
像 识别 处 理 系 统 ， 如 红血球 自动 分 类 计数 、 癌 细胞 自动 识别 系统 等 。 

人 类 的 视觉 系统 是 非常 发 达 的 ， 它 包含 了 双眼 和 大 脑 ， 可 以 从 很 复杂 的 景物 中 分 开 并 识 
别 每 个 物体 。 例 如 ,图 1-11 中 少 了 很 多 线条 ， 人 眼 很 容易 看 出 来 是 英文 单词 “THE”， 但 
让 计算 机 来 识别 就 很 困难 了 。 图 1-12 中 尽管 没有 任何 线条 ,但 人 眼 还 是 可 以 很 容易 地 看 出 
中 间 存 在 一 个 白色 矩形， 而 计算 机 却 很 难 发 现 。 由 于 人 类 在 观察 图 像 时 使 用 了 大 量 的 知识 ， 
所 以 没有 任何 一 台 计 算 机 在 分 割 和 检测 图 像 时 ， 能 达到 人 类 视觉 系统 的 水 平 。 正 因为 如 此 ， 
图 像 的 自动 识别 实际 上 是 一 项 非常 困难 的 工作 ， 对 于 大 部 分 图 像 应 用 来 说 ， 自 动 分 割 、 检 测 
与 识别 技术 还 不 成 熟 。 目 前 只 有 少数 几 个 领域 (如 印刷 体 识别 OCR、 指 纹 识别 、 人 脸 识 别 
等 ) 达到 了 实用 的 水 平 。 
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K 1-11 英文 单词 THE K 1-12 白色 和 矩形 





1.3 医学 图 像 处 理 技术 概述 


医学 图 像 处 理 技 术 是 通过 扫描 人 体 组 织 获 取 相应 位 置 的 影像 数据 ， 然 后 通过 分 析 数 据 或 
者 观察 图 片 进行 病情 诊断 。 但 是 医生 根据 传统 的 经 验 对 成 像 结果 进行 定性 或 者 定量 的 分 析 ， 
分 析 结 果 难 免 会 受到 主观 因素 的 影响 ， 如 医生 的 专业 知识 和 临床 经 验 等 ， 结 果 的 客观 性 和 可 
重复 性 差 ， 对 于 病情 诊断 会 产生 一 定 的 误差 。 借 助 移 进 的 计算 技术 和 数字 图 像 处 理 技术 ， 对 
维 / 三 维 医学 图 像 数 据 进 行 处 理 和 分 析 ， 可 帮助 医生 对 可 能 存在 的 病变 进行 多 角度 精确 分 
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析 和 测量 ， 进 而 对 病情 作出 准确 诊断 和 制定 治疗 计划 。 

医学 图 像 处 理 系统 通常 包含 如 下 的 标准 程序 : 图 像 预 处 理 、 图 像 分 割 、 图 像 配 准 、 三 维 
图 像 重 构 、 图 像 特 征 提取 、 分 类 和 识别 等 。 其 中 图 像 预 处 理 的 主要 目的 是 进行 图 像 增强 ,使 
图 像 的 各 种 特征 更 加 清晰 ， 改 善 岁 像 的 视觉 效果 ， 以 便于 医疗 人 员 辩 识 或 交 由 计算 机 来 分 
析 ， 提 高 可 读 性 。 图 像 分 割 的 目的 在 于 凸显 出 图 像 中 的 有 用 信息 ， 如 器 官 、 肿 瘤 或 者 病变 组 
织 等 ， 以 便 进一步 的 分 析 、 测 量 或 三 维 重建 。 

目前 随 着 医学 成 像 技术 和 医学 图 像 处 理 技术 的 飞速 发 展 ， 针 对 活体 血管 检测 的 技术 亦 鞍 
勃发 展 。 本 书 将 在 后 续 章 节 中 详细 介绍 几 种 主要 的 介入 血管 成 像 技 术 (包括 X 射线 造影 、 
超声 和 OCT) 的 成 像 原 理 、 临 床 应 用 现状 和 图 像 特点 ， 并 结合 对 临床 图 像 的 实例 介绍 对 上 
述 成 像 手 段 获 取 的 图 像 进 行 计算 机 后 处 理 的 方法 。 同 时 ， 还 对 近年 来 发 展 起 来 的 虚拟 内 突 镜 
技术 和 血管 内 光 声 成 像 技 术 的 原理 和 发 展现 状 进行 简要 介绍 ， 并 对 未 来 的 发 展 趋势 进行 
展望 。 
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第 2 HEX HOP ay E S6 se PLE Je P 


X 射线 冠状 动脉 造影 (X — ray coronary angiography, CAG) 是 临床 诊治 冠 心 病 的 主要 介 
入 影像 手段 ， 被 称 为 诊断 冠 心病 的 “ 金 标准 ”。 本 章 在 介绍 CAG 的 成 像 原理 、 图 像 特点 和 
临床 应 用 的 基础 上 ， 对 CAG 图 像 的 计算 机 后 处 理 技术 进行 详细 介绍 ， 主 要 包括 CAG 图 像 的 
预 处 理 、 二 维 分 割 (提取 血管 腔 轮 廊 和 中 心 线 ) 、 血 管 的 三 维 重 建 、 血 管 形态 参数 的 定量 测 
量 、 感 兴趣 血管 段 最 佳 造影 视角 的 选取 、 冠 状 动脉 血管 中 心 线 的 二 维和 三 维 运动 跟踪 和 估 
计 等 。 


2.1 X 射线 造影 概述 


HZ (Wilhelm Conrad Rontgen) 1895 FEM X WALETA, TEZE X 射线 就 被 
用 于 对 人 体检 查 ， 进 行 疾病 诊断 ， 形 成 了 放射 诊断 学 (Diagnostice Radiology, DR) 的 新 学 
科 ， 并 葛 定 了 医学 影像 学 的 基础 。 至 今 放射 诊断 学 仍 是 医学 影像 学 中 的 主要 内 容 ， 应 用 普 
id, 20 世纪 50 年 代 到 60 年 代 开 始 应 用 超声 与 核 素 扫 描 进行 人 体检 查 ， 出 现 了 超声 成 像 
( Ultrasonography, USG) 和 闪烁 成 像 (^y - scintigraphy) 20 世纪 70 年 代 和 80 年代 又 相继 
出 现 了 X 射线 计算 机 体 层 成 像 (X — ray Computed Tomography, X — ray CT 或 CT) 、 磁 共振 成 
{& (Magnetic Resonance Imaging，MRI) 、 发 射 体 层 成 像 (emission computed tomography, 
ECT) 、 单 光子 发 射 层 析 成 像 (Single Photon Emission Computed Tomography, SPECT) 与 正 电 
子 发 射 体 层 成 像 (Positron Emission Tomography, PET) 等 新 的 成 像 技 术 。 虽 然 各 种 成 像 技 术 
的 成 像 原 理 与 方法 不 同 ， 诊 断 价值 与 限度 亦 各 异 ， 但 都 是 使 人 体内 部 结构 和 器 官 形成 影像 ， 
从 而 了 解 人 体 解 剖 与 生理 功能 状况 以 及 病理 变化 ， 达 到 诊断 的 目的 ， 都 属于 活体 器 官 的 视 诊 
范畴 ， 是 特殊 的 诊断 方法 。20 世纪 70 年 代 迅 速 兴起 的 介入 放射 学 ， 即 在 影像 监视 下 采集 标 
本 或 在 影像 诊断 的 基础 上 ， 对 某 些 疾病 进行 治疗 ， 使 影像 诊断 学 发 展 为 医学 影像 学 。 医 学 影 
像 学 不 仅 扩大 了 人 体 的 检查 范围 ， 提 高 了 诊断 水 平 ， 而 且 可 以 对 革 些 疾病 进行 治疗 ， 成 为 医 
疗 工作 中 的 重要 支柱 。 


2.1.1 X 射线 成 像 的 基本 原理 


X 射线 成 像 技 术 是 目前 临床 应 用 中 最 传统 、 最 广泛 的 医学 影像 技术 之 一 。X 射线 之 所 以 
能 使 人 体 在 欧 屏 上 或 胶片 上 形成 影像 ， 一 方面 是 基于 X 射线 的 特性 ， 即 其 穿 透 性 、 奖 光 效 
应 和 摄影 效应 ; 男 一 方面 是 基于 人 体 组 织 有 密度 和 厚度 的 差别 。 由 于 存在 这 种 差别 ， 当 X 
射线 透 过 人 体 各 种 不 同 组 织 结构 时 ， 它 被 吸收 的 程度 不 同 ， 所 以 到 达 菊 屏 或 胶片 上 的 X Sj 
线 量 有 差异 。 这 样 ， 在 荧屏 或 胶片 上 就 形成 黑白 对 比 不 同 的 影像 ”。 

人 体 组 织 结构 由 不 同 元 素 所 组 成 ， 依 各 种 组 织 单位 体积 内 各 元 素 量 总 和 的 大 小 而 有 不 同 
的 密度 。 人 体 组 织 结构 的 密度 可 归纳 为 三 类 : 高 密度 组 织 ， 如 骨 组 织 和 钙化 灶 等 ; 中 密度 组 
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织 ， 如 软骨 、 肌 肉 、 神 经 、 实 质 器 官 、 结 缔 组 织 以 及 体内 液体 等 ; 低 密度 组 织 ， 如 脂肪 组 织 
以 及 存在 于 呼吸 道 、 胃 肠 道 、 自 窦 和 乳 突 内 的 气体 等 。 当 强度 均匀 的 X 射线 穿 透 厚度 相等 
密度 不 同 的 组 织 结 构 时 ， 由 于 吸收 程度 不 同 ,将 出 现 如 图 2-1 所 示 的 情况 。 在 X 射线 片上 
或 荧屏 上 显 出 具有 黑白 (RHR) 对 比 、 层 次 差异 的 X 射线 影像 。X 射线 穿 透 低 密 度 组 织 
时 ， 被 吸收 少 ， 剩 余 X 射线 多 ,使 X 射线 胶片 感光 多 ， 经 光化学 反应 还 原 的 金属 银 也 多 ， 
WX 射线 胶片 呈 黑 影 ; 使 荧光 屏 所 生 荧光 多 ， 故 荧光 屏 上 也 就 明亮 。 高 密度 组 织 则 恰恰 相 
反 。 在 人 体 结 构 中 ， 胸 部 的 肋骨 密度 高 ， 对 X 射线 吸收 多 ， 照 片上 呈 白 影 ; 肺 部 含有 气体 ， 
其 密度 较 低 ，X 射线 吸收 少 ， 照 片上 呈 黑 影 。 
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经 人 体 组 织 吸 收 
后 剩余 的 X 线 


图 2-1 不 同 密度 组 织 (厚度 相同 ) 与 X 射线 成 像 的 关系 


人 体 组 织 结构 和 咒 官 形态 不 同 ， 厚 度 也 不 一 致 。 其 厚 与 薄 的 部 分 ， 或 分 界 明确 ， 或 逐渐 
过 渡 。 厚 的 部 分 吸收 X 射线 多 ， 透 过 的 又 射线 少 ， 注 的 部 分 则 相反 ,在 X 射线 片 和 荧屏 上 
显示 出 的 黑白 对 比 和 明暗 差别 以 及 由 黑 到 白 和 由 明 到 暗 ， 其 界线 呈 比 较 分 明 或 浙 次 过 渡 ， 都 
是 与 它们 厚度 间 的 差异 相关 的 。 
由 此 可 见 ， 密 度 和 厚度 的 差别 是 产生 影像 对 比 的 基础 ， 是 X 射线 成 像 的 基本 条 件 。 
应 当 指 出 ， 密 度 与 厚度 在 成 像 中 所 起 的 作用 取决 于 哪 一 个 占 优势 。 例 如 ， 在 胸部 ， 肪 
骨 密 度 高 但 厚度 小 ， 而 心脏 大 血管 密度 虽 低 ,但 厚度 大 ， 因 而 心脏 大 血管 的 影像 反而 
比 肋骨 影像 白 。 同 样 ， 胸 腔 大 量 积 液 的 密度 为 中 等 ， 但 因 厚 度 大 ， 所 以 其 影像 也 比 肋 
骨 影 像 白 。 
传统 X 射线 成 像 方法 是 将 图 像 记 录 在 胶片 上 ， 随 着 电子 技术 的 发 展 ， 影 像 的 数字 化 技 
术 也 已 经 比较 成 熟 ， 目 前 常用 的 是 影像 增强 管 一 一 电视 系统 ， 包 含 影像 增强 管 、 光 学 图 像 分 
配 系 统 、 一 个 包括 摄像 机 及 监视 器 的 闭路 视频 系统 和 辅助 电子 设备 。 闭 路 视频 系统 采用 导线 
或 电缆 传输 图 像 ， 我 们 可 以 在 正常 光线 下 借助 监视 需 进 行 观察 ， 也 可 以 用 录像 带 作为 X 射 
线 影像 的 永久 记录 。 图 2-2 是 一 个 比较 有 代表 意义 的 数字 X 射线 摄影 系统 。 在 该 系统 中 ， 
影像 增强 器 输出 图 像 由 摄像 机 采集 后 送 入 对 数 放 大 器 ， 之 后 经 过 模 - 数 转换 器 ， 将 模拟 信和 号 
转换 为 数字 信号 ， 并 送 入 图 像 存 储 器 。 所 采集 的 数字 岁 像 经 过 各 种 处 理 后 可 以 再 经 过 数 - 模 
转换 器 送 到 监视 器 上 显示 ， 也 可 以 用 各 种 存储 媒体 将 它们 保存 起 来 。 整 个 系统 在 计算 机 的 控 
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制 下 协调 工作 。 


影像 增强 器 





图 2-2 数字 X 射线 摄影 系统 


临床 采用 的 X 射线 检查 方法 分 为 普通 检查 和 造影 检查 两 种 。 普 通 检查 中 透视 和 摄影 
是 最 基本 的 方法 ， 简 单 易 行 。 造 影 检查 是 指 用 人 工 方法 给 某 些 组 织 或 器 官 注 入 吸收 系数 
比 周围 组 织 较 大 或 较 小 的 物质 (造影 剂 ) 来 增加 它 与 周围 组 织 的 对 比 度 ， 以 提高 影像 分 
辨 率 的 方法 。 


2.1.2 X 射线 的 衰减 和 对 比 度 


由 于 人 体 组 织 对 X 射线 有 一 定 的 吸收 作用 ， 所 以 当 X 射线 穿 过 人 体 时 会 出 现 一 定 程度 
的 衰减 。 在 诊断 X 射线 的 范围 内 (能 量 低 于 200 keV) ， 射 线 的 误 减 主要 是 由 相干 散射 、 光 
电 吸 收 和 康 普 顿 (Compton). BOYS EA?! ， 如 图 2-3 MR, BEA X 射线 源 在 无 穷 远 处 ， 
因此 入 射 到 人 体 的 X 射线 可 以 认为 是 一 束 平 行 的 射线 。 厂 和 到 分 别 表 示人 射 及 出 射 的 射线 
的 强度 ， 入 射 X 射线 中 的 一 部 分 被 人 体 吸 收 或 者 由 于 散射 而 离开 了 原来 的 射线 束 ， 其 余部 
分 沿 直 线 穿 过 人 体 到 达 检 测 絮 。 假 设 检测 器 平面 离 人 体 足 够 远 ， 以 致 那些 被 散射 的 X 射线 
不 能 撞击 检测 器 。 如 果 被 探查 的 物体 为 均匀 介质 ， 和 人 射 到 一 个 厚度 为 Az 的 薄片 上 的 光子 数 
为 W， 作 用 后 减少 的 光子 数 为 AV， 则 可 以 得 出 如 下 公式 :2 
AN- -u* N: Az (2-1) 
SUP, 是 线性 衰减 系数 ; AN 表示 丢失 的 光子 数 ， 是 一 个 负 值 。 
为 了 检测 出 正常 组 织 中 的 病灶 ， 不 仅 要 求 病灶 组 织 结构 在 X 射线 照片 中 有 较 高 的 亮度 ， 
更 重要 的 是 要 求 它 与 周围 组 织 间 存 在 较 大 的 反差 ， 这 就 是 对 比 度 的 概念 。 借 助 图 2-4 所 示 
的 简单 模型 来 讨论 投影 X 射线 成 像 系统 中 图 像 的 对 比 度 。 厚 度 为 由 、 线 性 衰减 系数 为 多 的 
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图 2-3 XIRRI 图 2-4 对 比 度 分 析 的 简单 模型 2 
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均匀 人 体 组 织 中 ， 有 一 块 厚度 为 !,、 线 性 衰减 系数 为 的 异性 物体 作为 观察 对 象 。 假 定 入 
5I X 出 线 的 强度 为 /, ， 经 过 均匀 人 体 组 织 后 的 射线 强度 为 1， 经 过 均匀 组 织 与 观察 对 象 后 的 
AGRE TL, 。 那 么 对 观察 目标 而 言 ， 其 对 比 度 C 的 定义 如 下 : 
Cz (14, - 5)/I, =1 -exp[ - Qo -M1)b] (2-2) 

在 一 般 意 义 下 ， 上 述 关 于 对 比 度 定义 中 的 强度 /是 指 被 检测 物体 在 图 像 中 的 强度 ， 而 工 则 
是 物体 以 外 的 背景 在 图 像 中 的 强度 。 只 有 在 相 邻 区 域 间 存在 对 比 度 ， 才 有 可 能 检测 出 两 
个 物体 之 间 的 界面 。 式 (2-2) WH, 在 投影 X 射线 成 像 系统 中 ， 图 像 对 比 度 仅仅 与 被 
探查 物体 的 厚度 1, 及 被 探查 物 与 周围 组 织 间 的 线性 衰减 系数 之 差 有 关 ， 而 与 照射 对 象 的 总 
厚度 1 无 关 。 

实践 经 验 表 明 ， 对 比 度 一 般 随 着 病灶 总 厚度 的 增加 而 减 小 。 这 是 因为 在 式 (2-2) 的 计 
算 中 ， 隐 含 着 假定 X 射线 是 沿 直 线 传播 的 ， 而 不 考虑 射线 与 人 体 作 用 时 的 散射 或 二 次 放射 
所 造成 的 影响 ,但 实际 上 散射 对 图 像 对 比 度 的 影响 是 很 大 的 。 

投影 X 射线 成 像 系统 中 ， 图 像 的 形成 大 致 分 为 两 个 阶段 : 第 一 阶段 是 X 射线 穿 过 人 体 ， 
形成 肉眼 不 可 见 的 X 射线 图 像 ; 第 二 阶段 是 透射 过 来 的 X 射线 作用 于 记录 器 ， 最 终 形成 可 
见 的 图 像 。 在 第 一 阶段 中 ， 图 像 对 比 度 主要 取决 于 被 探查 物 本 身 对 X 射线 衰减 的 差异 ， 此 
外 X 射线 散射 对 图 像 对 比 度 的 影响 也 是 比较 大 的 。 在 第 二 阶段 中 ， 胶 片 的 性 能 以 及 在 处 理 
过 程 中 各 种 参数 的 选择 将 直接 影响 图 像 的 对 比 度 。 

为 了 提高 图 像 的 对 比 度 ， 可 在 投影 X 射线 成 像 系统 中 施加 一 些 措施 ” ， 例 如 : 采用 一 
些 高 衰减 系数 的 材料 作为 造影 剂 ， 将 造影 剂 引 入 体内 后 ， 可 获得 较 大 对 比 度 的 图 像 。 如 利用 
口服 钢化 合 物 进行 消化 道 疾 病 的 检查 ， 在 血管 中 注入 础 化 合 物 可 作 血 管 造 影 检查 ;散射 对 图 
像 对 比 度 的 影响 与 病人 厚度 、X 射线 视野 大 小 及 射线 光子 能 量 等 复杂 因素 有 关 。 采 用 二 次 射 
线 滤 线 栅 或 遮 线 器 ， 可 滤 除 那些 对 成 像 不 利 的 散射 线 ， 克 服 或 减 小 散射 对 图 像 对 比 度 的 


影响 。 
2.1.3 X 射线 图 像 的 特点 


X 射线 图 像 是 X 射线 束 穿 透 某 一 部 位 的 不 同 密度 和 厚度 组 织 结构 后 的 投影 总 和 ， 是 该 
穿 透 路 径 上 各 层 投 影 相互 全 加 在 一 起 的 影像 。 正 位 X 射线 投影 中 ， 它 既 包 括 有 前 部 ， 又 有 
中 部 和 后 部 的 组 织 结构 。 重 全 的 结果 ， 能 使 体内 某 些 组 织 结构 的 投影 因 累 积 增益 而 得 到 很 好 
的 显示 效果 ， 也 可 使 体内 男 一 些 组 织 结构 的 投影 因 减 弱 抵 消 而 较 难 或 不 能 显示 。 

由 于 X 射线 束 是 从 X 射线 管 向 人 体 作 匆 形 投射 ， 因 此 ， 将 使 X 射线 影像 有 一 定 程 度 的 
放大 并 产生 伴 影 ， 如 图 2-5 所 示 ， 当 荧屏 或 胶片 (F) A BABIN, 投影 将 放大 ， 伴 影 
也 增 大 。 伴 影 使 X 射线 影像 的 清晰 度 减 低 。 锥 形 投射 还 可 能 对 X 射线 影像 产生 如 图 2-6 所 
示 的 影响 ， 处 于 中 心 射 线 部 位 的 X 射线 影像 ， 昌 有 放大 ， 但 仍 保持 被 照 体 原来 的 形状 ， 并 
无 岁 像 牌 曲 或 失真 ;而 边缘 射线 部 位 的 X 射线 影像 ， 由 于 倾斜 投射 ， 对 被 照 体 则 既 有 放大 , 
又 有 至 曲 。 同 样 的 球体 ， 由 于 倾斜 投射 ， 使 投影 呈 蛋 形 (S,) ;中心 射线 部 分 的 投影 (S) 
BK, (ADE RTE 
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图 2-5 X 射线 管 阳极 靶 的 锥 形 投射 图 2-6 和 斜 射 投 照 对 X 射线 投影 的 影响 


2.1.4 X 射 线 血管 造影 


X 射线 血管 造影 术 的 基本 原理 与 传统 X 射线 成 像 相 同 ， 它 是 将 在 X 射线 照射 下 不 透明 
的 含有 机 化 合 物 的 造影 剂 快速 注入 血 流 ， 使 心脏 和 大 血管 腔 在 X 射线 照射 下 显影 ， 同 时 使 
用 快速 摄 片 、 电 视 摄 影 或 磁带 录像 等 方法 ， 将 心脏 和 大 血管 腔 的 显影 过 程 拍 摄 下 来 ， 从 显影 
的 结果 可 以 看 到 含有 造影 剂 的 血液 流动 顺序 ， 以 及 心脏 、 大 血管 充 钥 情况 ， 从 而 了 解 心脏 和 
大 血管 的 生理 和 解剖 的 变化 及 血液 动力 的 改变 。 为 诊断 心脏 、 大 血管 疾病 并 为 手术 治疗 提供 
有 价值 的 资料 ， 是 一 种 很 有 价值 的 诊断 心血 管 病 的 方法 。 

X 射线 心血 管 造影 检查 可 分 为 常规 造影 和 选择 性 造影 。 前 者 包括 右 心 室 造影 、 左 心室 造 
影 、 主 动脉 造影 ， 后 者 包括 冠状 动脉 造影 。 

(1) 常规 造影 

常规 造影 方法 如 下 : 

e 右 心室 造影 : 经 股 静脉 行 右 心室 插 管 ， 快 速 注射 造影 剂 ， 显 示 右 侧 心 腔 和 肺 血管 。 用 

于 观察 右 心 、 肺 血管 以 及 伴 有 紫绀 的 先天 性 心脏 病 。 

e 左 心室 造影 : 导管 经 周围 动脉 插入 至 左 心 室 ， 然 后 经 导管 注射 造影 剂 。 适 用 于 二 尖 办 有 

闭锁 不 全 、 主 动脉 办 口 狭窄 、 心 室 间 隔 缺 损 、 永 存 房 室 共通 及 左 心室 病变 。 

e 主动 脉 造影 .导管 经 周围 动脉 插入 ， 导 管 尖端 一 般 置 于 主动 脉 办 上 3 ~5 cm 人 处， 能 使 

升 主动 脉 、 主 动脉 马 和 降 主 动脉 上 部 显影 。 适 用 于 显示 主动 脉 本 身 的 病变 ， 主 动脉 办 
闭锁 不 全 ， 主 动脉 与 肺动脉 或 主动 脉 与 右 心间 的 异常 沟通 。 

(2) 选择 性 造影 

选择 性 心血 管 造影 术 是 借助 于 心 导管 将 造影 剂 直接 快速 地 注入 选 定 的 心 腔 或 大 血管 ,使 该 
处 能 迅速 达到 最 高 浓度 ， 获 得 很 好 的 显影 效果 ， 可 以 较 清 楚 地 显示 该 部 位 的 病变 。 目 前 已 成 为 
常用 的 心血 管 病 诊断 方法 之 一 ， 尤 其 对 复杂 的 心血 管 畸 形 或 冠状 动脉 搭桥 等 手术 前 诊断 更 是 必 
不 可 少 的 。 通 常 使 用 的 有 选择 性 右 心 造影 、 左 心 造影 、 肺 动脉 造影 、 主 动脉 造影 、 冠 状 动脉 造 
影 等 。 其 中 冠状 动脉 造影 是 指 从 周围 动脉 插入 特制 塑 型 的 导管 先 至 升 主动 脉 ,然后 分 别 进 入 
左 、 右 冠状 动脉 开口 处 ， 行 选择 性 造影 。 选 择 性 造影 术 主 要 用 于 冠状 动脉 粥 样 硬 化 性 心脏 病 的 
检查 ， 是 冠状 动脉 搭桥 术 或 血管 成 形 术 前 必须 的 检查 步骤 。 摄 影 时 按 需 选用 正 、 侧 位 或 左 、 右 
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斜 位 ， 以 及 近年 来 采用 的 轴 位 角度 投 照 ， 使 造影 的 解剖 结构 显示 收 到 更 好 的 效果 。 
2.1.5 数字 减 影 血管 造影 


数字 减 影 血 管 造 影 (Digital Subtraction Angiography, DSA) 是 数字 X 射线 成 像 (Digital 
Radiography, DR) 的 一 个 组 成 部 分 ， 是 一 种 在 具有 数字 化 成 像 和 减 影 功能 的 心血 管 造影 机 
上 进行 的 心血 管 造 影 检查 。 在 常规 的 血管 造影 中 ， 因 了 血管 与 骨骼 及 软组织 影像 重 羡 ， 使 得 血 
管 显影 不 清 。 在 血管 疾病 的 诊断 中 ,希望 只 突出 血管 的 结构 信息 ， 而 去 除 周围 组 织 的 影像 。 
过 去 采用 光学 减 影 技术 可 消除 骨骼 和 软组织 影 ， 使 血管 显影 清晰 。 数 字 减 影 血 管 造影 则 是 利 
用 计算 机 处 理 数字 化 的 影像 信息 ， 以 消除 骨骼 和 软组织 影像 的 减 影 技 术 。Nudelman 于 1977 
年 获得 了 第 一 张 DSA 图 像 ， 目 前 这 种 技术 在 血管 造影 中 的 应 用 已 很 普遍 y h F DSA 是 综 
合影 像 增强 一 电视 系统 数据 收集 和 计算 机 处 理 产 生 图 像 ， 因 此 可 显著 降低 造影 剂 浓度 和 剂 
量 ， 收 到 优良 的 诊断 效果 ， 从 而 减少 以 至 避免 高 浓度 、 大 剂量 造影 剂 注射 时 的 副作用 ， 尤 其 
对 肾 功能 降低 的 病例 较为 适用 。 

数字 减 影 血管 造影 的 方法 有 几 种 ， 目 前 常用 的 是 时 间 减 影 法 。 在 注射 造影 剂 之 前 ， 先 摄 
取 一 幅 目标 图 像 〈 亦 称 为 基 像 或 掩 膜 像 ) M(x, y) 。 然 后 经 导管 快速 注入 衰减 系数 较 大 的 有 
机 碘 水 造影 剂 ， 在 血管 内 造影 剂 浓度 处 于 高 峰 和 造影 剂 被 廓 清 这 段 时 间 内 ， 使 检查 部 位 连续 
成 像 。 在 这 一 系列 的 图 像 中 ， 取 一 帧 血管 内 含 造影 剂 最 多 的 图 像 ， 其 强度 公式 如 下 : 

I(x,y) 2 M(x,y)expl -u,T,(x,y)] (2-3) 
式 中 ,jw 为 造影 剂 的 衰减 系数 ; 7,(x,y) 为 注入 造影 剂 处 的 血管 厚度 。 对 两 幅 图 像 取 对 数 并 
相 减 ， 就 可 得 到 相 减 后 的 图 像 ， 公 式 如 下 : 
D(x,y) 2 kLInM(x,y) -InI(x,y) ] =ku, T, (x,y) (2-4) 
XP. D(x, y) 称 为 对 数 差 图 像 ;为 常数 。 这 幅 图 像 中 没有 上 骨骼 和 软组织 影像 ， 而 只 有 血 
管 影像 ， 达 到 了 减 影 的 目的 。 这 两 帧 图 像 称 为 减 影 对 ， 因 属 在 不 同时 间 所 得 ， 故 称 为 时 间 减 
影 法 。 时 间 减 影 法 的 各 帧 图 像 是 在 造影 过 程 中 所 得 ， 易 因 心 脏 运动 而 造成 减 影 对 不 能 精确 重 
合 ， 即 配 准 不 良 ， 致 使 血管 影像 模糊 。 

DSA 图 像 中 无 血管 以 外 的 组 织 结 构 影 像 的 干扰 ， 可 对 图 像 进 行 多 种 后 处 理 以 改善 影像 
质量 ， 配 合 使 用 各 种 软件 功能 ， 可 进行 心脏 大 血管 壁 的 形态 、 功 能 及 腔 内 结构 和 血 流 动力 学 
研究 。 数 字 减 影 血管 造影 系统 已 在 血管 疾病 的 诊断 中 发 挥 了 很 大 的 作用 。 在 对 大 脑 皮层 、 肾 
脏 等 部 位 进行 血管 造影 时 ， 这 些 部 位 只 存在 微弱 的 运动 ， 将 造影 图 与 掩 膜 图 进行 适当 地 匹配 
减 影 就 能 得 到 清晰 的 减 影 图 像 ， 因 而 DSA 技术 在 这 些 部 位 的 疾病 诊断 中 得 到 广泛 运用 。 

冠状 动脉 的 结构 非常 复杂 ， 同 时 受 心脏 运动 的 影响 ， 导 致 冠 脉 造影 图 像 的 对 比 度 较 差 。 
心血 管 减 影 成 像 技术 可 以 提供 对 比 度 较 高 的 冠 脉 造影 图 像 ， 因 而 具有 很 好 的 应 用 前 景 ， 目 前 
国内 外 已 经 有 很 多 相关 的 研究 报告 “~”。 在 对 冠状 动脉 进行 数字 造影 时 ， 由 于 心脏 的 剧烈 运 
动 ， 并 晶 是 非 刚 性 运动 ， 造 影 图 与 掩 膜 图 的 匹配 非常 困难 。 文 献 [9] 提出 了 一 种 基于 图 像 
配 准 的 数字 减 影 图像 增 强 算法 。 在 注入 造影 剂 前 ， 首 先 摄取 一 系列 连续 掩 膜 图 像 ， 然 后 选择 
差 值 图 像 直方 图 的 能 量 作 为 相似 测度 ， 将 造影 图 像 与 掩 膜 序 列 图 像 进行 全 局 配 准 ， 找 到 其 中 
匹配 的 掩 膜 图 ， 这 两 幅 图 像 就 是 心脏 几乎 位 于 同一 相位 摄取 的 图 像 ， 相 对 运动 也 就 较 小 ， 最 
后 再 用 块 匹 配方 法 对 该 造影 图 像 和 匹配 的 掩 膜 图 像 进 行 局 部 配 准 。 
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2.2 X 射线 冠 状 动脉 造影 


冠状 动脉 〈 简 称 冠 脉 ) 造影 术 (CAG) 是 指 经 皮 穿 刺 动 脉 后 选择 性 的 向 左 和 右 冠 脉 开 
口 插入 导管 并 注射 造影 剂 ， 从 而 显示 冠 脉 解剖 结构 和 病变 的 一 种 心血 管 造影 方法 。 通 过 冠状 
动脉 造影 检查 ， 可 以 准确 判断 患者 冠状 动脉 狭窄 的 情况 ， 包 括 狭 罕 程度 、 部 位 等 ， 从 而 评价 
患者 冠 心病 的 严重 程度 ， 根 据 检查 结果 制定 最 佳 的 治疗 方案 ， 并 指导 冠 心病 的 介入 性 治疗 。 


2.2.1 成 像 原 理 


当 X 射线 透 过 人 体 时 ， 因 为 注入 造影 剂 的 冠状 动脉 和 人 体 组 织 对 X 射线 的 吸收 程度 不 
同 ， 所 以 在 接收 端 可 以 得 到 不 同 强度 的 射线 ， 利 用 胶片 或 数字 化 技术 记录 即 可 得 到 冠状 动脉 
造影 图 像 。 冠 脉 造影 系统 的 X 射线 源 是 一 个 接近 于 点 ， 但 又 具有 一 定 面 积 的 射线 源 。 由 于 X 
射线 源 的 尺寸 远 小 于 X 射线 源 和 接收 端 之 间 的 距离 ， 同 时 为 了 方便 研究 ， 假 设 X 射线 源 为 
一 个 理想 的 点 源 且 X 射线 是 单一 能 量 的 射线 ， 并 由 它 发 射 一 个 锥 形 的 射线 束 ， 因 此 X 射线 
造影 可 以 看 成 简单 的 一 点 透视 ，X 射线 源 也 就 是 透视 投影 的 灭 点 。 根 据 透视 投影 原理 ， 建 立 
X 射线 造影 系统 的 透视 投影 模型 ， 如 图 2-7 所 示 。 

X 射线 透视 投影 原理 图 如 图 2-8 所 示 ， 透 过 探查 物 后 的 X 射线 输出 强度 是 由 该 射线 通 
过 路 径 上 的 衰减 系数 的 线 积分 决定 的 。 对 于 单一 能 量 的 X 射线 ， 在 检测 需 平 面 上 所 测 得 的 X 
射线 强度 可 表示 如 下 : 
































L(x,,y4) -L(x,,y,)expl B Jio Cy dr] (2-5) 
式 中 ,jo(x,y,z) 是 在 单一 能 量 su 情况 下 的 线性 衰减 系数 ; r 为 射线 源 到 检测 点 之 间 的 斜 线 
IEB; LCa, ya) 是 不 存在 任何 探查 物 时 和 人 射 到 检测 器 平面 上 的 X 射线 强度 ， 其 估计 值 示意 
图 如 图 2-9 所 示 。 
































X 射 线 源 
图 2-7 和 冠 脉 造影 系统 的 透视 模型 图 2-8 X 射线 透视 投影 原理 图 '” 
假设 一 个 点 俩 射 源 被 激发 时 各 向 同性 地 放射 出 N 个 光子 ， 而 在 检测 器 平面 上 某 一 点 
(x,, ya) 的 入射 强度 又 与 单位 面积 上 的 光子 数 成 正比 ， 因 而 可 以 得 出 如 下 公式 : 
L(x,,y,) -k( NO/4ma) (2-6) 
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XP, NO/4a 是 在 立方 角 Q 中 所 包含 的 光子 数 ; a 
是 与 0 对 应 的 检测 器 平面 上 的 面积 ; 大 是 一 个 党 
数 ， 它 代表 每 个 光子 的 能 量 。 因 为 Q 是 面积 a 所 张 
的 立体 角 ， 所 以 有 如 下 公式 : 9 
Q = (acos0) /r (2-7) 
式 中 ， Pad +r=d +x, +740 把 式 (2-7) RA em 
X (2-6) 得 : 图 2-9 L(x,, yo) 的 估计 示意 图 
L(x,,y,) = (kNcos0) /Amr (2-8) 
假设 1 是 当 9=0， 即 坐标 原点 处 的 检测 强度 ， 则 有 如 下 公式 : 
I, = (kN) /(4nd?) (2-9) 


a cos 0 








(Xa, Ya) 








FAL, (EA LCa y WAS, RIS 
1/1, = (d/r ) cos = cos? 0 (2-10) 

即 : 

heiwcb 2 arses = (2-11) 
ZEA, cos’ 6 可 视 为 由 cos”0 与 cosb 两 部 分 组 成 ，cos9 是 由 于 射线 与 检测 器 平面 间 的 角度 造成 
的 ， 如 图 2-9 所 示 。 在 图 2-9 中 ， 与 射线 垂直 的 面积 为 ccosg9， 其 中 的 cos 是 一 个 倾斜 因子 。 
cos’ 6 反映 强度 随 距离 的 变化 ， 它 是 与 距离 的 平方 成 反比 的 ， 即 垂直 入 射 的 距离 与 倾斜 人 射 的 
距离 7 之 比 的 平方 。 从 式 (2-11) 中 可 以 看 到 入 射 强度 随 检 测 平面 上 坐标 的 不 同 而 变化 。 男 
外 ， 从 图 2-9 中 还 可 以 看 出 ,位 于 z 平 面 上 的 物体 投影 到 检测 器 平面 时 都 被 放大 了 d/z o 


2.2.2 冠 脉 造影 系统 的 分 类 


目前 临床 应 用 的 冠 脉 造影 系统 包括 很 多 类 型 ， 主 要 是 PHILIPS, SIEMENS 和 GE 等 公司 的 产 
品 。 根 据 系 统 的 运动 方式 可 将 造影 系统 分 为 Type All Type II 两 种 类 型 。Type I 造影 机 在 侧 向 
安装 C 形 辟 (L 形 辟 或 平行 臂 ) 的 成 像 系统 ; Type II 造影 机 在 顶部 安装 C 形 辟 的 成 像 系 统 。 

根据 所 采用 的 X 射线 成 像 设 备 数 目 ， 可 将 冠 脉 造影 系统 分 为 两 类 : 双 面 造影 系统 和 单 
面 造影 系统 ， 如 图 2-10 所 示 。 双 面 造影 系统 如 图 2-10a 所 示 ， 有 两 套 X 射线 成 像 设 备 ， 同 





a) 


图 2-10 X 射线 冠 脉 造 影 成 像 系 统 实物 照片 
a) 双 面 造影 系统 b) 单 面 造影 系统 
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时 从 两 个 不 同 角度 对 冠状 动脉 成 像 ， 得 到 两 幅 静止 的 冠 脉 造影 图 像 或 者 两 个 造影 图 像 序 列 。 
单 面 造影 系统 只 有 一 套 X 射线 成 像 设 备 ， 在 某 一 时 刻 从 一 个 角度 对 冠状 动脉 成 像 ， 得 到 一 
幅 静 目的 冠 脉 造影 图 像 或 者 造影 图 像 序 列 ; 然后 从 另 一 个 角度 成 像 ， 得 到 另 一 个 静止 的 冠 脉 
造影 图 像 或 造影 图 像 序列 。 图 2-10b 是 Philips 公司 生产 的 Integris CV 单 面 血管 造影 成 像 系 
统 ， 该 造影 机 在 侧 向 安装 C 形 臂 成 像 系统 ， 主 要 包括 X 射线 源 、 图 像 增 强 器 、 桶 架 、 和 平台 
和 监视 系统 等 ， 通 过 造影 机 的 旋转 和 平移 运动 可 以 选择 一 定 角度 进行 造影 。 从 双 面 造影 系统 
和 单 面 造影 系统 的 工作 过 程 可 以 看 出 ， 两 者 最 大 的 区 别 在 于 前 者 得 到 的 两 个 不 同 角度 的 造影 
图 像 是 同时 获取 的 ， 后 者 得 到 的 两 个 不 同 角 度 的 造影 图 像 是 在 不 同时 刻 获取 的 ， 这 将 给 冠状 
动脉 树 的 三 维 重 建 及 运动 分 析 带 来 很 大 困难 。 


2.2.3 造影 角度 


造影 角度 是 X 射线 冠 脉 造影 的 重要 参数 。 如 果 造 影 角度 选择 不 当 ， 在 获得 的 图 像 中 
感 兴趣 的 病变 区 域 可 能 被 其 他 血管 或 组 织 遮盖 ， 从 而 影响 定量 分 析 的 精度 和 诊断 的 准 
确 性 

















= 


o 





临床 上 采用 造影 时 X 射线 成 像 设备 相对 于 病人 的 “左右 角度 ”和 “前 后 角度 ”表示 成 
像 系统 的 方向 ， 如 图 2-11 所 示 。 左 右 角 度 用 LAO/RAO (Left Anterior Obique/Right Anterior 
Obique) 表示 ， 常 用 a 记录， 当 a >0 时 代表 RAO 角度 ， 当 a <0 时 代表 LAO 角度 ; 造影 的 
前 后 角度 用 CRAN/CAUD (Cranial/Caudal) 表示 ， 常 用 B 记录 ， 当 B >0 时 代表 CRAN ff 
E, =B <0 时 代表 CAUD 角度 。 





图 2-11 冠状 动脉 造影 角度 示意 图 


临床 应 用 中 ,通常 是 由 操作 人 员 根 据 心脏 的 形态 、 病 人 的 状态 和 医生 观察 的 习惯 等 选择 
造影 角度 的 大 小 。 一 般 不 用 太 大 的 CRAN/CAUD 和 角度， 否则 对 于 病人 身体 和 图 像 增 强 器 的 
位 置 安排 会 有 困难 ， 且 由 于 X 射线 穿 过 人 体 的 路 程 增 大 ， 造 影 剂 注入 量 增多 ， 对 人 体 有 害 。 
在 实际 操作 中 ， 由 于 机 械 装置 的 限制 ， 造 影 角 度 一 般 选 择 在 LAO90° ~ RA090°* 和 CAUD45° ~ 
CRAN45° 范 围 之 内 。 为 了 充分 观察 冠 脉 各 血管 分 支 的 情况 ， 临 床 诊断 中 通常 采用 表 2 -1 所 
列 的 标准 角度 分 别 对 左 冠 、 右 冠 进行 造影 。 图 2-12a 和 图 2-12b 分 别 是 在 LA030° 拍 摄 到 的 
右 冠 状 动脉 造影 图 像 和 在 RA030*CAUD24° 拍 摄 到 的 左 冠状 动脉 造影 图 像 ， 可 以 看 出 冠状 动 
脉 分 支 在 造影 上 走行 自然 ,边缘 光滑 ， 逐 渐变 细 。 
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a) b) 


Al 2-12 两 帧 不 同 造影 角度 的 CAG 图 像 
a) 在 LA030。 拍 摄 的 右 冠 状 动脉 造影 图 像 b) 在 RAO30*CAUD24。 拍 摄 的 左 冠状 动脉 造影 图 像 


表 2-1 冠状 动脉 造影 的 标准 角度 










































































造影 角度 观察 血管 

RAO 30° 主干， 前 降 文中 远 段 ， 对 角 支 ， 左 冠 向 右 侧 支 循环 

RAO 30°, CRAN 30。( 右 肩 位 ) 前 降 支 + 对 角 支 

RAO 30°, CAUD 30。( 肝 位 ) 左 主干 + 前 降 支 近 段 、 左 旋 支 全 长 + ARS, "Bx 
7E 冠 | LAO50*, CRAN30° (左肩 位 ) 前 降 支 /回旋 支 分 又 对 角 支 开口 处 

LAO 50°, CAUD 30° (蜘蛛 位 ) 左 主干 末端 + 前 降 支 /左旋 支 分 又 处 + 左旋 支 + BRE 

LAO 90° 前 降 支 中 段 + 远 段 ， 到 前 降 支 的 冠状 动脉 桥 

RAO5° ~10°, CRAN 30° 主干 ， 前 降 支 全 长 和 对 角 支 ， 前 间隔 支 

LAO 50° ~60° 右 冠 全 长 

RAO 30。 右 冠 中 段 + 右 冠 向 左 冠 侧 支 循环 + Je MESE. AMS 

LAO 90° 右 冠 中 段 + 后 降 支 、 后 侧 支 

LAO 50°, CRAN 30° 右 冠 近 段 + 中 段 + 后 降 支 /后 侧 支 分 又 处 














2.2.4 造影 系统 的 标定 


由 于 冠 脉 造影 系统 记录 的 造影 角度 和 距离 参数 等 不 可 避免 地 存在 一 定 的 误差 ， 而 且 造 影 
过 程 中 需要 移动 病人 躺 卧 的 平台 ， 所 以 系统 参数 不 能 准确 地 描述 成 像 系统 的 几何 关系 ， 需 要 
对 造影 系统 进行 标定 。 造 影 系统 和 照相 系统 的 成 像 原理 类 似 ， 因 此 可 以 借鉴 计算 机 视觉 中 比 
较 成 熟 的 摄像 机 标定 方法 标定 冠 脉 造影 系统 。 

传统 标定 方法 需要 设计 一 个 高 精度 的 几何 物体 (标定 块 )， 然 后 利用 标定 块 的 精确 数据 
与 其 图 像 数 据 进行 匹配 ， 再 求 出 成 像 系统 的 参数 。Hashemi'”| 采 用 一 个 按 一 定 规律 内 概 小 刚 
球 的 丙烯 酸 圆柱 体 进 行 造影 ， 经 处 理 可 得 到 将 三 维 物体 映射 到 二 维 平 面 的 转换 矩阵 。 
Shechter 中 制 做 了 一 个 9.8 x 12. 1 x3. 8 em 的 塑料 立方 体 ， 般 入 18 个 金属 珠 状 物 ， 用 于 标定 
造影 系统 。 近 年 来 ， 很 多 学 者 提出 了 一 些 新 的 标定 方法 ， 例 如 采用 精确 定位 的 点 阵 模板 代替 
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传统 定 标 块 “ ; 用 一 种 由 圆 和 通过 圆心 的 若干 条 直线 所 构成 的 平面 模板 成 像 ， 然 后 利用 贺 
环 点 图 像 来 确定 系统 参数 ;对 同一 平面 上 两 个 非 平 行 矩形 成 像 的 标定 方法 '… 等。 

上 述 标 定 方法 都 是 通过 已 知 尺寸 模型 的 造影 成 像 标 定 系 统 参数 ， 有 效 地 提高 了 重建 的 精 
度 ， 但 此 类 方法 存在 一 定 的 缺点 : 标定 程序 对 误差 比较 敏感 ， 模 型 尺寸 的 微小 误差 可 能 会 导 
致 标定 参数 的 较 大 误差 ， 由 于 冠状 动脉 造影 是 一 个 动态 的 成 像 过 程 ， 成 像 系统 的 运动 、 病 人 
的 呼吸 和 心脏 运动 给 系统 的 准确 标定 增加 了 不 少 难度 ,而且 造 影 角度 改变 时 必须 重新 标定 ， 
不 适合 临床 应 用 。 将 模型 和 冠状 动脉 同时 成 像 于 造影 图 像 上 ， 可 以 解决 动态 成 像 的 问题 。 但 
三 维 血管 的 平面 投影 图 已 经 十 分 复杂 ， 如 果 同 时 对 模型 成 像 ， 势 必 会 使 造影 图 像 更 加 复杂 ， 
增加 医生 阅读 和 理解 图 像 的 难度 。 

因此 ， 采 用 模型 标定 系统 的 方法 难以 普遍 应 用 于 临床 。Cherieta “和 Chen ”先后 提出 
造影 系统 的 自 标定 方法 ， 即 根据 血管 分 支点 坐标 等 数据 优化 系统 参数 实现 系统 的 自 标定 。 此 
类 自 标 定 方法 有 效 地 利用 造影 图 像 自 身 的 特点 ， 不 需要 附加 模型 ， 不 改变 传统 造影 程序 ， 简 
单 易 行 ， 比 较 适 用 于 临床 ， 而 且 可 以 达到 较 高 的 标定 精度 。 


2.2.5 冠状 动脉 造影 的 临床 应 用 


冠 脉 造影 具有 以 下 重要 的 临床 意义 : 

1) 能 较 准 确 地 判断 冠 脉 病变 的 部 位 、 性 质 、 形 态 、 范 围 、 程 度 及 远 端 血 运 情况 ， 为 冠 
心病 的 治疗 提供 准确 的 解剖 学 依据 。 

2) 冠 脉 内 介入 治疗 是 在 心脏 正常 搏动 的 情况 下 ， 在 冠 脉 内 病变 的 局 部 进行 的 ， 因 此 要 
求 有 高 质量 的 冠 脉 造影 图 像 。 对 临床 上 确诊 的 冠 心病 患者 ， 在 内 科 保 守 治 疗效 果 不 佳 的 情况 
下 ， 需 考虑 行经 皮 冠 状 动脉 腔 内 成 形 术 (Percutaneous Transluminal Coronary Angioplasty , 
PTCA) 或 冠状 动脉 旁 路 移植 术 (Coronary Artery Bypass Grafting，CABG)， 术 前 不 仅 需 了 解 
病变 所 在 ， 更 重要 的 是 要 掌握 病变 的 局 部 特征 、 病 变 近 段 和 远 段 血 运 情况 、 有 无 侧 支 循环 供 
血 等 每 一 个 细节 ， 方 能 决定 手术 的 取舍 、 带 械 的 选择 、 治 疗 方案 的 制定 、 成 功 的 可 能 、 并 发 
证 的 术 前 预测 和 处 理 措施 的 准备 等 。 总 之 ， 高 质量 的 冠 脉 造影 对 于 冠 脉 内 介入 治疗 的 成 功 ， 
起 着 重要 的 导向 作用 。 

3) 当 病 人 证 状 和 查 体 所 见 与 无 创 性 检查 结果 不 符 时 ， 通 过 这 一 检查 ， 可 以 提高 对 病情 
的 认识 。 

但 是 在 临床 应 用 中 ， 冠 脉 造影 术 也 有 其 不 足 之 处 ， 主 要 表现 在 以 下 五 个 方 

1) 观察 者 变异 性 与 组 织 学 的 比较 。 造 影 术 是 通过 显示 造影 剂 充 旬 血管 腔 的 二 维 平面 轮 
廓 来 反映 冠 脉 三 维 解剖 结构 ， 而 冠 脉 病变 常常 是 复杂 的 ， 管 腔 明 显 畸 形 或 呈 偏 心性 狭窄 ， 故 
从 任何 角度 获取 平面 图 像 都 有 可 能 错误 地 估计 狭 鹤 程度 。 

2) 血管 造影 术 的 物理 局 限 性 。 现 代 血 管 造影 设备 的 最 高 分 辨 力 为 4~5 对 线 /mm， 故 不 
能 发 现 小 于 0.2 mm 的 冠 脉 内 血栓 和 小 钙化 灶 。 

3) 冠 肪 解剖 的 复杂 性 。 理 想 的 造影 术 应 获得 两 个 互相 垂直 并 且 与 血管 相 垂 直 的 “三 垂 
直 交 平面 ”， 但 目前 尚 无 法 取得 这 种 平面 。 

4) 冠 脉 血 流 储备 问题 。 研 究 发 现 冠 脉 病变 的 血管 造影 狭窄 程 度 与 其 对 生理 学 的 影响 明 
显 不 一 致 。 中 度 与 重度 病变 的 血管 造影 管 径 差别 可 能 仅 为 几 个 丝 米 (dmm， 1m = 10000 
dmm), ， 目 前 很 难 检 验 出 这 种 微小 差别 。 因 此 临床 上 同样 程度 的 血管 狭窄 对 某 一 例 患 者 可 能 
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不 产生 症状 ， 而 对 另 一 例 患 者 则 可 能 引起 严重 的 功能 受 限 。 

5) 定量 血管 造影 (Quantiative Coronary Angiography, QCA) 。 尽 管 定 量 血 管 造影 检测 血 
管 边界 的 重复 性 好 ， 可 作为 评价 溶 栓 治 疗 、 冠 脉 内 介入 治疗 以 及 动脉 呢 样 硬化 病变 消退 或 进 
展 的 标准 方法 ,但 其 在 准确 性 方面 存在 着 常规 方法 所 具有 的 所 有 局 限 性 。 
2.2.6 和 冠状 动脉 狭窄 的 衡量 

冠 脉 狭 窗 是 指 存在 粥 样 硬化 斑 块 的 病变 血管 段 直径 与 正常 血管 段 直 径 的 比值 ， 代 表 病 变 
的 程度 。 冠 脉 猴 窗 严 重 程度 的 评价 标准 主要 有 以 下 几 种 cm: 

1) 直径 狭 座 百 分 度 ， 公 式 如 下 : 
































Ye LENGTH stenosis = [1 - 7+} x 100% (2-12) 

2) 面积 狭窄 百 分 度 ， 公 式 如 下 : 
We AREA stenosis = [1 一生]x100% = (1 -1+ x 100% (2-13) 

3) 密度 狭窄 百 分 度 ， 公 式 如 下 : 
1€ DENSITOMETRIC stenosis = [1 ~ 7) x100% (2-14) 





IP, L, AM D As BEAR MEEA, REREN X 射线 密度 ; Lar ALBI D, alee aN 
正常 血管 的 直径 、 截 面积 和 X 射线 密度 。 假 定 病变 管 腔 呈 圆 形 ， 面 积 减 少 百分比 可 由 直径 
狭窄 百 分 度 推算 出 来 。 设 直径 狭 宗 百分比 为 x， 经 推导 可 得 面积 减少 百分比 为 x(2 -*)， 例 
如 直径 狭窄 50% 相当 于 面积 减少 75% ， 直 径 狭 宗 88% 相当 于 面积 减少 98% 。 另 外 ， 狭 窗 血 
管 的 截面 形状 ， 狭 罕 血 管 段 的 长 度 和 流 经 冠状 动脉 的 血 流 量 都 可 以 作为 冠 心病 严重 程度 的 评 
价 标准 。 临 床 及 实验 研究 表明 ， 直 径 狭窄 50% (面积 减少 75% ) 以 上 为 有 意义 病变 。 临 床 
通常 将 狭窄 分 为 四 种 "中 ， 轻 度 ， 直 径 狭 窄 3090-4990; 中 度 ， 直 径 狭窄 50% ~ 09%; HEE, 
TERE 70%~99% ; 完全 闭塞 。 

采用 直径 狭窄 百分比 作为 衡量 标准 时 ， 一 般 假 定 病变 血管 呈 圆 形 狭 罕 ， 而 实际 上 费 样 便 
化 引起 冠 脉 管 腔 形状 的 改变 通常 复杂 多 样 ， 狭 窗 多 呈 偏 心 型 和 不 规则 型 ， 因 此 采用 直径 狭 罕 
百分比 评价 冠 心病 严重 程度 并 不 准确 。 

冠 脉 狭 窗 的 确定 有 目测 法 和 定量 测量 法 "2 ， 目 测 法 存在 诸多 不 足 之 处 ， 随 着 计算 机 技 
术 在 医学 领域 的 广泛 应 用 ， 使 计算 机 化 的 定量 冠 脉 造影 (QCA) 成 为 现实 , 减少 了 许多 人 
为 因素 引起 的 误差 ， 提 高 了 分 析 结 果 的 准确 性 和 可 靠 性 。 

QCA 包括 二 维 QCA 和 三 维 QCA， 二 维 QCA 主要 根据 冠 脉 造影 图 像 提取 二 维 血 管 信 息 ， 
分 析 冠 脉 狭窄 的 严重 程度 ;， 三维 QCA 是 由 多 幅 不 同 角 度 的 二 维 冠 脉 造影 图 像 重 构 三 维 血 管 ， 
然后 定量 分 析 血 管 的 长 度 和 曲率 等 ， 指 导 冠 心病 的 诊断 和 治疗 。 因 为 投影 成 像 把 三 维 空间 结 
构 重 到 到 二 维 的 图 像 上 ， 大 部 分 三 维 空间 信息 丢失 ， 所 以 二 维 冠 脉 造影 图 像 并 不 能 准确 反映 
冠状 动脉 树 的 特征 。 通 过 三 维 定量 冠 脉 造影 分 析 ， 可 以 准确 地 提供 狭窄 动脉 的 长 度 ， 从 而 指 
导 冠 脉 内 支架 的 选择 ， 降 低 再 狭 罕 的 可 能 性 。 



















































































23 


2.3 CAG 图像 的 预 处 理 


由 于 造影 图 像 在 获取 、 传 输 和 存储 过 程 中 受到 各 种 条 件 限制 和 噪声 干扰 ， 很 难 直 接 用 于 
提取 血管 的 二 维 信息 。 因 此 需要 首先 对 造影 图 像 进 行 预 处 理 ， 目 的 是 为 了 消除 干扰 噪声 ， 保 
留 并 增强 有 用 的 图 像 信息 。 

利用 造影 图 像 对 血管 病变 进行 定量 分 析 ， 可 以 避免 医生 判断 的 主观 随意 性 。 血 管 轮 廓 线 
和 中 心 线 的 二 维 信息 提取 是 血管 定量 分 析 的 前 提 ， 它 对 辅助 医生 诊断 冠 心病 有 着 重要 的 临床 
意义 ， 而 且 它 还 能 为 血管 的 三 维 重 建 提供 必要 的 二 维 信息 。 


2.3.1 CAG RAIN S az 


三 维 的 人 体 组 织 结构 沿 X 8127710] EAT AR, Cee A BOF EEEE LAE 
图 。 通 常 的 X 射线 造影 图 像 中 包含 血管 、 软 组 织 和 骨骼 等 结构 ,但 在 血管 疾病 的 诊断 中 希 
望 能 突出 血管 的 结构 ， 去 除 周围 组 织 的 影像 。 例 如 图 2-10a 所 示 的 右 冠 造影 图 像 ， 由 于 造 
影 剂 分 布 不 均 义 、 兰 柱 等 组 织 的 投影 使 图 像 对 比 度 较 差 ， 灰 度 分 布 也 很 不 均匀 ， 增 加 了 临床 
观察 和 处 理 的 难度 。 

和 冠 脉 造影 图 像 属于 强 噪 声 图 像 ， 信 噪 比较 低 ， 主 要 有 椒盐 噪声 、 随 机 噪声 和 结构 噪声 
等 。 图 像 在 形成 过 程 中 受到 XX 线 源 的 固有 噪声 、 量 子 涨 落 、 电 子 光 学 系统 成 像 噪声 及 在 成 
像 链 中 其 他 组 合 元 件 带 入 噪声 的 影响 ， 特 别 是 在 X 射线 机 透视 状态 下 采集 图 像 ，X 射线 的 
能 量 很 低 ， 产 生 图 像 的 随机 噪声 较 大 ” 。 造 影 图 像 的 灰 度 值 不 仅 沿 血 管 的 不 同位 置 发 生变 
化 ， 而 且 和 X 射线 源 的 距离 以 及 造影 剂 密度 有 关 。 不 同 图 像 上 同一 血管 的 灰 度 值 也 会 发 生 
变化 。 男 外 ， 在 造影 图 像 视 场 中 存在 不 同 的 组 织 ， 不 同 组 织 对 X 射线 的 衰减 系数 也 不 尽 相 
同 ， 从 而 形成 造影 图 像 背景 灰 度 不 均匀 ， 人 体 软 组 织 和 骨骼 的 投影 也 可 能 改变 血管 投影 区 域 
的 背景 结构 ， 例 如 肋骨 的 投影 将 会 降低 图 像 部 分 区 域 的 对 比 度 。 有 些 组 织 (例如 造影 所 用 
的 导管 ) 的 形状 与 血管 形状 相近 ， 形 成 结构 噪声 ， 增 加 了 自动 识别 血管 的 难度 。 

由 于 噪声 的 存在 使 获得 的 图 像 不 清晰 ， 尤 其 是 掩盖 和 降低 了 图 像 中 某 些 特征 细节 的 可 见 
度 ， 从 而 影响 了 血管 的 二 维 信息 提取 精度 。 为 了 从 造影 图 像 中 准确 地 提取 血管 结构 ， 需 要 尽 
量 减 少 图 像 的 噪声 ， 并 进行 适当 的 图 像 人 处理。 例如， 采用 中 值 滤波 和 高 斯 平滑 来 消除 图 像 中 
的 椒盐 噪声 和 随机 噪声 ; 采用 形态 学 Top - Hat 变换 消除 造影 图 像 背 景 的 不 均匀 性 ， 去 除 造 
影 图 像 中 结构 斥 十 较 大 的 结构 噪声 ; 根据 血管 骨架 垂 线 上 的 灰 度 呈 高 斯 函数 分 布 ， 采 用 旋转 
一 维 高 斯 模板 法 对 造影 图 像 进 行 匹配 增强 等 ， 目 的 是 消除 干扰 噪声 ， 保 留 并 突出 所 需 的 图 像 
«B 
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2.3.2 造影 图 像 的 畸变 校正 


造影 图 像 的 几何 畸变 改变 了 血管 在 投影 图 像 上 的 位 置 和 形状 ， 直 接 影 响 临 床 的 诊治 和 三 
维 重 建 的 精度 ， 所 以 必须 进行 几何 畸变 的 校正 。 造 影 图 像 产生 几何 畸变 的 主要 原因 包括 以 下 
三 个 方面 : X 射线 的 倾斜 投射 会 造成 造影 网 像 边缘 的 几何 失真 ; X 射线 受 地 磁场 影响 导致 图 
像 发 生 扭 转 的 畸变 属于 动态 的 畸变 ， 该 畸变 受 造影 方向 和 位 置 的 影响 比较 大 ; 探测 器 表面 存 
在 一 定 的 曲率 ， 由 此 引入 的 枕 形 畸变 属于 静态 的 畸变 。 
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另外 还 存在 一 些 其 他 因素 导致 的 畸变 ， 例 如 将 传统 的 造影 图 像 胶 片 进行 数字 化 的 非 线性 转 
换 等 。 从 产生 几何 畸变 的 原因 可 以 看 出 ， 儿 何 畸 变 是 由 静态 和 动态 因素 同时 作用 产生 的 ， 所 以 
造影 图 像 的 畸变 校正 比较 困难 。 传 统 的 校正 方法 是 通过 规则 网 格 (或 规则 分 布 的 点 ) 的 图 像 
对 成 像 系 统 进 行 畸 变 校 正 ， 但 由 于 造影 系统 的 畸变 包含 动态 畸变 成 分 ， 随 造影 角度 的 改变 而 变 
化 ， 所 以 校正 比较 麻烦 ， 并 不 适合 临床 应 用 。 国 内 外 有 很 多 学 者 对 此 进行 了 研究 ， 并 取得 了 一 
定 的 成 果 。 例 如 : 在 图 像 增强 器 上 安置 四 个 标志 点 (位 于 正方 形 的 四 个 角 ) ， 根 据 两 个 极端 的 
畸变 校正 参数 集 进 行 差 值得 到 任意 角度 下 系统 的 畸变 校正 参数 ” 。 或 者 采用 点 阵 样板 法 校正 
造影 图 像 的 畸变 ” ， 即 按 和 矩阵 排列 方式 在 树脂 玻璃 平板 上 嵌入 许多 直径 为 1 mm 的 不 透明 球 
体 ， 间 隅 为 1 em。 每 次 获取 冠 脉 造 影 图 像 后 ， 将 树脂 玻璃 平板 附着 在 图 像 增 强 器 上 ， 然 后 在 相 
同 条 件 下 对 平板 投影 成 像 ， 得 到 样板 的 畸变 图 像 。 在 样板 的 畸变 图 像 上 自动 识别 每 个 球体 的 重 
心 ， 并 在 畸变 图 像 和 样板 图 像 上 选择 对 应 点 ， 然 后 拟 合 畸 变 图 像 和 样板 图 像 间 的 函数 关系 ， 计 
算出 畸变 校正 的 多 项 式 系 数 ， 由 此 校正 畸变 的 造影 图 像 。 文 献 [23] 用 多 项 式 表示 造影 图 像 的 
畸变 ， 并 通过 实验 证 明 畸 变 校正 的 多 项 式 系数 随 造影 角度 的 变化 而 改变 ， 且 和 造影 系统 的 距离 
参数 无 关 ， 并 将 多 项 式 分 为 常量 和 造影 角度 函数 两 部 分 。 


























2.4 CAG 图 像 中 二 维 信息 的 提取 


2.4.1 区 域 的 分 割 


在 诊断 心血 管 狭窄 时 若 采用 人 工 或 半 人 工 来 确定 血管 的 内 径 及 轮廓 ， 不 仅 工 作 量 大 ， 耗 
时 长 ， 而 且 其 结果 的 可 重复 性 和 精确 性 都 较 差 ， 受 人 为 因素 影响 较 大 。Detre' 站 早 在 20 世纪 
80 年 代 中 期 就 对 肉眼 识别 造影 图 像 中 的 心血 管 狭窄 提出 了 质疑 。CAG 图 像 中 有 血管 和 背景 
两 种 成 分 ， 采 用 数字 图 像 处 理 技术 可 将 血管 从 背景 中 自动 分 割 开 来 ， 提 取出 能 够 反映 其 空间 
拓扑 结构 的 血管 骨架 (血管 中 心 线 、 血 管区 域 细 化 结果 统称 为 骨架 ) 。 

物质 对 X 射线 的 吸收 满足 朗 伯 定律 公式 如 下 : 

I(x,y,z) 2 Io(x,y,z)exp( -ur) (2215) 
AP, 1 为 X 射线 的 投射 强度 ; 1, 为 X 射线 源 发 出 的 射线 强度 ; ry X 射线 通过 的 距离 ; 
p. 29 X 射线 的 衰减 系数 。 于 是 造影 图 像 上 点 (u,v) 的 灰 度 值 可 以 表示 如 下 : 














i(u,v) =- In[ I(x,y,z)/Ig(x,y,z) | = |u(x,y,2) dr (2-16) 
造影 图 像 的 灰 度 分 布 由 三 部 分 组 成 : 软组织 、 胸 骨 和 充满 造影 剂 的 血管 ， 由 下 式 表示 : 
i(u,v) 2ul (u,v) * ul, (u,v) +u, l, (u,v) (2-17) 


式 中 , u pu Fe, TARR X RIAR, ASK A EP AY Ee FAB, L PL a ES 
对 应 的 距离 。 式 (2-17) 可 以 简单 地 用 前 景 和 背景 表示 如 下 : 

i(u,v) =b(u,v) +f(u,v) (2-18) 

WP, f(u,v) =u l (uv) AAS; b(u,v) 29 l (u,v) +4,(u,v) 为 背景 。 血 管 提 取 的 目的 

就 是 从 f(u,v) 中 将 i(u,v) 分 割 出 来 。 

早 在 20 世纪 80 年 代 中 期 人 们 就 开始 了 造影 图 像 中 血管 提取 的 研究 ， 但 直到 1990 年 以 

后 才 得 到 广泛 关注 。 至 今 已 经 提出 了 许多 方法 ， 比 较 典 型 的 有 : 采用 模式 识别 法 来 判断 血管 
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En, 采用 形态 学 法 ， 利 用 八 个 分 别 代 表 不 同方 向 血管 区 域 的 形态 学 算 子 进行 血管 分 
340". 自 适 应 跟踪 算法 ”1 ;根据 血管 中 心 线 垂 线 上 的 灰 度 呈 高 斯 分 布 的 特点 ， 把 中 心 线 
可 以 看 做 一 个 “ 灰 度 疹 线 ”， 采 用 八 个 分 别 代 表 不 同方 向 的 模板 跟踪 准 线 ”1 ;Snake 模型 方 
cQ. t 

现 有 的 方法 可 以 归纳 成 以 下 七 类 ; 

1) BOIS. 主要 包括 固定 阐 值 和 选择 性 阔 值 (也 称 自 动 阔 值 ) ， 前 者 方法 简单 ， 
但 效果 较 差 ;后 者 略 有 改进 ， 但 容易 引入 伪 边 缘 。 

2) 基于 导数 的 方法 : 主要 包括 一 阶 导 数 法 和 二 阶 导数 法 ， 一 般 需 要 首先 进行 平滑 处 
理 。 此 类 方法 可 以 通过 加 权 取 平均 值 ， 得 到 较 好 的 效果 ， 但 需要 依靠 一 定 的 经 验 选 择 权 值 ， 
而 且 提 取 的 血管 边缘 往往 不 连续 。 

3) 全 自动 提取 方法 : 假设 血管 横 截 面 为 椭圆 ， 和 截面 灰 度 呈 高 斯 分 布 ， 中 心 线 可 以 看 做 
消 线 。 对 造影 图 像 作 侍 里 叶 变 换 ， 计 算 “ 第 一 零 交 又 "。 此 类 方法 大 都 没有 考虑 背景 模式 ， 
因此 对 结构 噪声 比较 敏感 。 

4) 参数 模型 方法 : 考虑 了 背景 结构 和 成 像 系统 的 影响 ， 用 多 项 式 表示 组 织 或 胸骨 的 投 
影 背景 ， 所 以 比 基 于 导数 的 提取 方法 有 所 改进 。 

5) 形态 学 和 动态 规划 : 利用 代表 不 同方 向 血管 的 形态 学 算 子 进行 血管 分 割 。 该 方法 提 
取 血 管 交叉 点 的 效果 不 好 ， 可 提取 的 血管 直径 范围 有 限 。 

6) 滤波 器 方法 : 主要 包括 自 适应 滤波 器 的 跟踪 算法 和 可 变形 模型 法 等 。 

7) 基于 表面 的 提取 方法 : 利用 由 相 邻 的 一 维 剖 面 数 据 计 算得 到 的 二 维 剖 面 提取 血管 边 
缘 ， 弥 补 了 传统 方法 数据 点 不 足 的 缺点 ， 可 以 从 质量 较 差 的 造影 图 像 中 准确 提取 血管 。 

实际 应 用 过 程 中 ， 应 根据 造影 图 像 中 血管 与 背景 的 对 比 度 、 血 管 树 的 复杂 程度 以 及 噪声 
大 小 等 选择 合理 的 血管 提取 方法 。 对 左 冠 和 右 冠 造影 图 像 的 血管 区 域 分 割 结 果 分 别 如 
图 2-13 ~ 图 2-16 所 示 。 























图 2-13 一 帧 左 冠 CAG 图 像 的 血管 区 域 提取 结果 








图 2-14 两 帧 右 冠 CAG 图 像 的 血管 区 域 提取 结果 
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图 2-16 一 帧 左 冠 CAG 图 像 的 血管 区 域 分 制 和 边缘 提取 结果 











2.4.2 骨架 的 提取 


从 整体 上 可 以 将 冠状 动脉 血管 看 做 一 个 弯曲 的 空间 管状 系统 ， 因 此 非常 适合 用 骨架 来 表 
达 。 骨 架 是 网 像 变形 技术 中 的 概念 ， 可 以 用 少量 数据 表达 物体 的 主要 几何 、 拓 扑 特征 ， 甚 至 
可 以 不 失真 地 恢复 原 图 像 ' 。 一 般 要 求 血 管 骨架 是 连通 的 、 单 像素 宽 的 、 逼 近 血 管 中 轴线 
的 曲线 。 

目前 血管 骨架 提取 的 方法 可 分 为 直接 法 和 间接 法 ， 下 面 分 别 介绍 。 

(1) 直接 法 

基本 思想 是 利用 造影 图 像 中 血管 的 灰 度 特性 直接 提取 血管 中 心 线 ， 并 将 提取 出 来 的 中 心 
线 作 为 血管 骨架 。 比 如 最 大 灰 度 法 、 分 水 岭 法 和 自动 搜索 法 等 ， 最 为 典型 的 是 Sun 算法 和 
Bolson 算法 ， 这 两 种 方法 均 需 要 人 工 参 与 ， 中 心 线 为 多 段 直 线 构成 的 折线 ， 每 次 提取 的 步 长 
系数 对 结果 影响 较 大 。 现 有 的 直接 法 提取 的 骨架 结果 均 不 理想 ， 并 且 算 法 都 比较 复杂 ， 实 现 
起 来 比较 困难 。 

(2) 间接 法 

基本 思想 是 将 血管 骨架 提取 问题 转换 为 图 像 处 理 中 常见 的 细 化 问题 ， 利 用 图 像 细 化 技术 
对 血管 区 域 进行 细 化 得 到 血管 骨架 。 其 过 程 分 为 两 步 : 首先 是 提取 血管 区 域 ， 然 后 利用 细 化 
技术 对 血管 区 域 进行 细 化 得 到 血管 骨架 。 细 化 是 一 种 常用 的 图 像 处 理 方 法 ， 目 的 是 将 图 像 分 
割 成 更 易于 理解 的 线条 模式 ， 保 留 图 像 的 基本 结构 信息 ， 便 于 图 像 的 进一步 分 析 和 识别 ， 常 
用 的 细 化 方法 可 分 为 逐 层 剥离 法 和 距离 变化 法 两 类 。 

分 又 血管 的 细 化 是 血管 骨架 间接 提取 法 的 重要 内 容 。 文 献 [34] 采用 加 权 方 法 实 
现 分 叉 点 处 血管 骨架 的 平滑 ， 每 个 像素 的 权 值 与 其 所 在 的 子 树 拓扑 层次 相关 ， 有 效 地 
校正 了 细 化 过 程 中 分 叉 点 处 血管 骨架 偏 移 的 误差 。 文 献 [35] 提出 了 各 向 同性 的 连通 
数 细 化 法 和 最 大 成 本 法 ， 利用 常规 边缘 提取 方法 建立 成 本 空间 ， 然 后 采用 动态 规划 法 
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提取 血管 边缘 。 

对 CAG 图 像 进行 细 化 和 二 值 化 等 预 处 理 后 ， 可 获得 连通 的 、 逼 近 中 轴线 且 为 单 像素 宽 
的 骨架 图 像 。 由 于 临床 上 只 有 主干 血管 信息 对 冠 心病 的 诊治 具有 重要 意义 ， 所 以 一 般 只 需 提 
取 主 干 血管 的 骨架 。 一 帧 左 冠状 CAG 图 像 及 提取 出 的 血管 骨架 如 图 2-17 所 示 ， 完 成 血管 骨 
架 和 边缘 提取 的 两 帧 CAG 图 像 如 图 2-18 所 示 。 





a) b) 





图 2-17 一 帧 左 冠状 CAG 图 像 及 提取 出 的 血管 骨架 
a) 原始 图 像 ，b) 主要 血管 分 支 的 骨架 




















血管 腔 的 直径 信息 是 临床 诊断 心血 管 狭窄 的 主要 依据 之 一 ， 也 是 血管 树 三 维 重建 的 必要 
计 息 。 根 据 提取 出 的 血管 腔 边缘 和 骨架 ,可 以 计算 骨架 上 各 点 的 血管 直径 。 血 管 二 维 直 径 示 
意图 如 图 2-19 所 示 ， 图 中 垂直 于 骨架 切线 方向 的 直线 和 血管 区 域 的 两 个 边缘 相交 ， 两 个 交 
点 之 间 的 距离 就 是 二 维 血 管 直径 ， 图 中 阴影 部 分 为 血管 区 域 ， 虚 线 表 示 血 管 骨 架 ， 线 段 pp， 
FEELERS p 处 的 切 矢量 ， 则 点 bp ABOUT TEES SU | pope |. 








图 2-18 完成 血管 骨架 和 边缘 提取 的 两 帧 CAG 图 像 Al2-19 ”血管 二 维 直 径 示 意图 


2.4.3 骨架 特征 点 的 识别 


为 了 正确 分 割 冠 脉 血管 的 骨架 ， 进 而 对 骨架 进行 描述 ， 需 要 对 骨架 的 特征 点 进行 识别 。 
冠状 动脉 血管 骨架 的 特征 点 包括 : 分 又 点 、 交 叉 点 和 端点 。 分 又 点 是 指 血 管 在 该 处 出 现 分 
文 ， 血 管 骨架 出 现 交 点 。 交 叉 点 是 指 两 条 空间 不 相交 的 血管 在 CAG 图 像 中 投影 的 交叉 点 。 
端点 即 CAG 图 像 中 血管 的 终止 点 。 

28 


(1) 分 叉 点 

冠状 动脉 主干 血管 在 同一 个 分 叉 点 处 一 般 只 有 两 个 血管 分 支 ， 所 以 可 简单 地 认为 骨架 树 
上 分 叉 点 处 有 三 个 血管 段 。 根 据 连 通 数 的 性 质 识别 分 又 点 ， 分 又 点 的 3 x3 邻 域 内 有 四 个 像 
AM (包括 其 自身 )， 以 此 为 判 据 遍历 图 像 ， 可 以 自动 识别 分 叉 点 。 

需要 说 明 的 是 ， 骨 和 架 线 获取 是 通过 图 像 细 化 技术 对 提取 出 来 的 血管 区 域 进行 细 化 得 到 
的 ， 现 有 的 细 化 方法 均 存在 细 化 节点 畸变 ， 如 图 2-20 所 示 。 图 2-20b 是 图 2-20a 的 骨架 提 
取 结 果 。 虚 线 圆圈 内 部 分 可 以 看 出 ， 分 又 点 处 的 骨架 沿 箭 头 方向 四 陷 ， 导 致 分 义 点 位 置 发 生 
偏 移 。 由 于 分 义 点 的 位 置信 息 对 冠 脉 树 的 运动 估计 具有 非常 重要 的 意义 ， 因 此 细 化 处 理 引 入 
的 误差 将 会 降低 运动 估计 的 精度 。 

(2) 交叉 点 

由 于 血管 造影 成 像 过 程 是 一 个 投影 成 像 过 程 ， 空 间 本 不 相交 的 血管 经 投影 后 可 能 出 现 部 
分 重 羡 现象 ， 导 致 血管 骨架 出 现 交 点 。 以 交叉 点 的 3 x3 邻 域 内 像素 点 数目 等 于 5 (包括 其 
HE) 为 判 据 遍历 图 像 ， 可 以 自动 识别 交叉 点 。 此 外 ， 由 于 交叉 点 是 两 条 血管 的 投影 点 ， 
因而 在 造影 图 像 上 交叉 点 的 灰 度 值 必然 大 于 其 他 点 ， 这 一 特性 也 可 以 作为 自动 识别 交叉 点 的 
依据 。 

细 化 处 理 的 误差 也 会 影响 交叉 点 的 正确 识别 。 在 图 2-20 中 的 虚线 圆圈 内 ， 交 又 点 处 的 
骨架 在 箭头 方向 分 裂 产 生 两 个 分 又 点 A 和 B。 通 过 将 连通 的 、 相 邻 很 近 的 分 又 点 合并 为 交叉 
点 ， 可 以 修正 图 2-20b 所 示 的 错误 识别 结果 。 




















a) b) 


图 2-20” 细 化 节点 畸变 示意 图 
a) 细 化 引起 的 分 又 点 处 骨架 变形 示意 图 ob) 细 化 引起 的 交叉 点 处 骨架 变形 示意 图 














(3) 端点 
端点 的 3 x3 邻 域内 像素 点 的 数目 等 于 2 (包括 端点 本 身 ) ， 根 据 此 连通 数 的 性 质 可 以 自 
动 识别 血管 分 支 的 端点 。 


2.4.4 骨架 树 的 拓扑 结构 描述 


每 个 血管 段 都 可 以 表示 成 一 个 连通 点 的 有 序 序列 ， 序 列 的 首 未 两 点 〈 即 血管 段 的 起 点 
和 终点 ) 都 是 冠 脉 树 骨 架 的 特征 点 ， 血 管 段 上 其 他 点 的 3 x3 邻 域内 像素 点 数目 为 3 (包括 
该 点 自身 ) El 2-21 是 图 2-17b 所 示 冠 状 动脉 树 骨 架 拓扑 结构 的 描述 ， 图 中 黑色 方块 表示 
分 又 点 ， 灰 色 方 块 表示 端点 ， 黑 色 贺 圈 表 示 交 叉 点 ， 带 箭头 的 虚线 表示 血管 段 之 间 的 层次 关 
Ro BARWA 5 TOUR (Bi, B,. By, Bj, Bs), 个 交叉 点 (C1) 和 7 个 端点 (E, 
E, E, EQ. Es, Ee. E,)。 
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空间 不 相交 的 血管 在 CAG 图 像 上 的 投影 发 生 交 叉 时 ， 同 一 个 血管 被 分 割 成 几 个 血管 段 ， 
并 产生 回路 ， 如 图 2-21a 中 PB, 和 C, 之 间 的 回路 ,改变 了 血管 树 的 拓扑 结构 ， 需 要 根据 血管 
连续 性 和 血管 直径 等 信息 将 交叉 点 处 的 血管 段 合 并 ， 剔 除 交 叉 点 。 这 样 ， 血 管 树 骨 架 的 特征 
点 只 包括 分 义 点 和 端点 。 图 2-21a 中 ,将 B 和 Ci 之 间 的 两 条 血管 段 分 别 和 血管 段 CEA C 
EE 合并。 交叉 点 剔除 后 ， 血 管 树 骨架 中 没有 回路 ， 可 以 用 有 向 二 叉 树 正确 地 描述 血管 树 的 
拓扑 结构 ， 如 图 2-21b 所 示 ， 每 个 血管 段 可 以 由 分 叉 点 和 端点 确定 ， 图 中 LM 为 左 冠状 动脉 
ET, LAD 为 左前 降 文 、D 为 对 角 支 、Cx 为 左旋 文 、OM 为 钝 缘 支 。 








a) b) 














图 2-21 冠 脉 血管 骨架 的 拓扑 结构 描述 
a) 拓扑 结构 的 有 向 图 描述 b) 拓扑 结构 的 有 向 二 叉 树 描述 





2.5 CAG 图像 中 三 维 重 建 








人 体 脏 器 结构 是 一 个 三 维 空间 分 布 ， 仪 仅 依 徘 一 幅 或 几 幅 二 维 图 像 来 理解 三 维 结构 有 一 
定 的 局 限 性 ， 不 能 满足 临床 上 在 疾病 诊断 、 治 疗 决策 及 外 科 手 术 研 究 中 的 需要 。 随 着 计算 机 
技术 和 数字 网 像 处 理 技术 的 发 展 以 及 计算 机 图 形 学 的 成 熟 应 用 ， 医 学 三 维 成 像 在 近 二 十 年 中 
有 了 长 足 发 展 。 目 前 ， 三 维 图 像 已 应 用 于 放射 学 诊断 、 肿 瘤 学 、 心 脏 学 与 外 科 手 术 的 研究 
中 ， 并 已 成 为 计算 机 辅助 制定 治疗 方案 的 得 力 工具 。 

基于 二 维 冠状 动脉 造影 图 像 的 血管 三 维 重建 具有 很 好 的 临床 意义 和 很 高 的 应 用 价值 ， 它 
不 仅 能 为 医生 提供 形象 、 直 观 的 三 维 (3D) 血管 形状 图 像 ， 并 对 血管 的 有 关 参 数 ( 如 直径 
大 小 、 血 管 长 度 和 截面 积 等 ) 进行 定量 测量 ， 更 重要 的 是 在 放射 治疗 计划 、 放 射 介 入 治疗 、 
放射 外 科 、 多 设备 图 像 融合 和 计算 机 辅助 教学 中 有 独特 的 应 用 。 

冠状 动脉 造影 图 像 中 血管 三 维 重建 的 流程 图 如 图 2-22 所 示 ， 从 在 近似 垂直 角度 采集 的 
两 帧 造影 图 像 中 重建 三 维 血管 主要 包括 以 下 步 又: 

1) 图 像 预 处 理 ， 主 要 包括 畸变 校正 、 图 像 平 请 和 对 比 度 增强 等 。 

2) 从 造影 图 像 提取 血管 的 二 维 骨 架 和 直径 信息 。 

3) 将 二 维 骨 架 树 分 割 成 多 个 血管 段 ， 并 描述 骨架 树 的 拓扑 结构 。 

4) 根据 骨架 树 的 拓扑 结构 和 外 极 线 约束 匹配 两 幅 图 像 血管 骨架 树 的 特征 点 ， 实 现 血 管 
段 的 匹配 。 

5) 以 了 B 样 条 曲线 为 基 元 由 两 幅 图 像 的 二 维 血管 骨架 重建 三 维 上 骨架。 

6) 由 二 维 血管 直径 计算 三 维 直径 ， 并 重 构 血 管 的 三 维 表面 。 
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图 2-22 ”冠状 动脉 造影 图 像 中 血管 三 维 


limi 





EE 建 的 流程 图 








2.5.1 三 维 重建 的 目的 和 意义 


X 射线 造影 成 像 的 最 大 缺陷 在 于 把 三 维 空间 结构 重 丢 到 二 维 的 图 像 上 ， 即 投影 成 像 ， 血 
管 结构 可 能 在 图 像 中 相互 重 倒 而 影响 观察 ， 如 司 
图 2-23 所 示 。 更 本 质地 是 ， 二 维 造 影 图 像 丢失 了 大 
部 分 临床 诊断 中 所 需要 的 三 维 空间 信息 。 即 使 是 临 
床 经 验 丰 富 的 医生 ， 也 只 能 相当 有 限 地 估计 血管 的 
空间 方向 。 例 如， 为 了 诊断 并 规划 血管 狭窄 的 治疗 ， 
医生 希望 对 病灶 精确 定位 并 定量 估计 狭窄 的 程度 。 
血管 的 空间 行走 方向 和 直径 狭窄 信 息 无 疑 是 作出 这 
些 判 断 的 重要 依据 。 事 实 上 , 平面 造影 图 像 中 隐 含 
着 血管 的 三 维 空间 信息 。 医 生 可 以 利用 解剖 、 病 理 
等 专业 知识 和 临床 经 验 ， 从 血管 在 多 个 方向 的 投影 
想象 血管 的 三 维 形态 ， 从 而 作出 更 加 准确 的 评价 。 
但 是 人 工分 析 的 缺点 是 结果 不 够 客观 、 难 以 重复 且 
不 能 定量 ， 分 析 结果 密切 依赖 于 医生 的 临床 经 验 以 ” 图 2-23 一 帧 左 冠状 动脉 造影 图 像 

及 能 否 恰 当地 利用 专业 知识 。 

冠状 动脉 血管 的 三 维 重建 是 指 运用 数字 图 像 分 析 的 方法 从 多 个 角度 拍摄 的 X 射线 冠 肪 
造影 图 像 中 重 构 除 去 实际 血管 的 空间 特征 ， 并 以 恰当 的 方式 表达 出 来 ， 例 如 以 图 形 的 方式 给 
出 血管 断面 的 形状 、 血 管 系统 的 三 维 形态 、 空 间 方向 和 曲率 ， 甚 至 完整 的 三 维 血管 几何 
模型 。 

目前 冠 心病 的 临床 诊断 中 ， 医 生 一 般 选 择 多 个 角度 进行 冠 脉 造影 ， 根 据 二 维 冠 脉 造 影 
像 上 动脉 的 直径 狭窄 百分比 评价 冠 心病 的 存在 及 其 严重 程度 。 介 入 治疗 过 程 中 ， 通 常 根 据 狂 
窄 动脉 的 二 维 长 度 测量 值 和 临床 经 验 选择 球 圳 的 大 小 或 植 人 支架 的 长 度 。 诊 治 的 结果 密切 依 
赖 于 医生 是 否 具有 丰富 的 临床 经 验 以 及 能 否 恰当 地 利用 专业 知识 。 另 外 ， 造 影 过 程 中 血管 的 
重合 和 成 像 导致 的 长 度 缩短 等 因素 都 会 影响 冠 脉 造影 的 二 维 定量 分 析 的 精度 ， 进 而 影响 诊断 
的 准确 性 和 治疗 的 效果 。 

综 上 所 述 ， 根 据 两 幅 近 似 垂直 角度 的 冠 脉 造影 图 像 重建 三 维 血管 ， 其 意义 在 于 ， 可 实现 
冠状 动脉 的 三 维 可 视 化 ， 增 强 图 像 信 息 的 直观 性 和 空间 感 ， 医 生 通过 交互 式 操作 ( 如 旋转 、 
缩放 和 剪 切 等 ) 可 以 更 好 地 检查 血管 的 形状 和 尺寸 等 ， 增 强 对 血管 拓扑 结构 的 理解 ， 减 少 
造影 检查 的 次 数 ， 降 低 医疗 成 本 和 减轻 病人 的 痛苦 ; 在 三 维 重 建 的 基础 上 实现 血管 的 三 维 定 
量 分 析 ， 对 血管 长 度 、 体 积 、 直 径 和 角度 等 参数 进行 准确 地 定量 描述 ， 有 助 于 更 准确 地 描述 
病情 ; 通过 多 模 态 图 像 的 融合 ， 可 以 产生 更 高 级 、 更 容易 理解 的 图 像 形式 ， 得 到 更 加 直观 、 
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丰富 的 医疗 信息 。 例 如 ， 血 管内 超声 和 OCT 成 像 均 提 供 了 血管 内 部 的 病变 程度 和 形态 等 重 
要 的 诊疗 信息 ， 将 这 些 信息 和 由 造影 图 像 得 到 的 血管 三 维 形态 相 融 合 ， 可 以 得 到 血管 病变 的 
准确 空间 位 置 和 形态 ， 从 而 为 正确 评价 血管 病变 程度 、 制 定 治疗 方案 和 指导 手术 等 提供 更 加 
可 靠 的 信息 ; 根据 冠状 动脉 的 三 维 虚拟 显示 ， 可 以 计算 或 人 工 选择 疑似 病变 血管 的 最 佳 观察 
角度 ， 然 后 指导 造影 系统 在 该 角度 获取 新 的 造影 图 像 ， 由 此 可 以 更 好 地 检查 该 段 血管 ， 辅 助 
医生 进一步 地 准确 诊治 ; 通过 纵向 比较 病例 三 维 定量 分 析 的 结果 ， 可 以 评价 病症 的 发 展 趋势 
和 状态 ， 评 价 手术 是 否 成 功 ， 提 高 冠 心病 诊治 的 准确 性 ; 根据 心动 周期 内 不 同时 刻 的 造影 

像 重建 冠状 动脉 的 三 维 形态 ， 即 实现 四 维 (三 维 + 时 间 ) 的 冠状 动脉 重建 ， 可 以 为 描述 心 
动 周 期 中 冠状 动脉 的 动态 特性 及 分 析 心 脏 的 运动 特征 等 工作 提供 良好 的 基础 ; 通过 血管 树 的 
三 维 重建 ， 可 以 对 某 段 血管 或 冠状 动脉 系统 进行 整体 评价 ， 从 而 很 好 地 诊治 弥漫 性 冠状 动脉 
疾病 ; 在 计算 机 辅助 教学 中 血管 三 维 重 建 也 具有 独特 的 应 用 ， 可 以 用 于 训练 、 培 养 操作 人 
员 ， 增 强 对 血管 拓扑 结构 的 理解 ， 甚 至 可 以 作为 虚拟 手术 治疗 的 平台 。 


2.5.2. 造影 成 像 系统 的 几何 模型 


造影 系统 在 两 个 不 同 角 度 的 成 像 平面 之 间 存 在 着 一 定 的 立体 几何 关系 ， 这 是 由 二 维 造影 
图 像 是 重建 三 维 血 管 的 关键 。 本 节 根 据 造影 系统 的 运动 特征 建立 简化 模型 分析 造 影 图 像 平 
面 和 三 维 坐 标 系 之 间 的 几何 转换 关系 ， 以 及 两 个 造影 图 像 之 间 的 几何 转换 关系 。 

单 面 造 影 机 的 运动 模型 如 图 2-24 所 示 ， 造 影 机 的 旋转 运动 包括 绕 轴 [的 旋转 1 和 绕 轴 
IL 的 旋转 工 , 轴 工 和 轴 开 的 交点 为 系统 中 心 ; 造影 机 的 平移 运动 指 图 像 增强 器 在 桶 架 上 的 直 
线 运 动 ， 男 外 病人 身 卧 的 平台 也 会 有 平移 运动 。 因 此 ， 造 影 系 统 具 有 五 个 自由 度 : 两 个 旋转 
运动 的 角度 、X 射线 源 和 图 像 增强 器 相对 于 系统 中 心 点 的 平移 矢量 以 及 桶 架 的 平移 矢量 
( 即 网 中 轴 工 和 轴 开 方向 的 运动 矢量 ) 。 造 影 机 的 X 射线 源 是 一 个 接近 于 点 ， 但 具有 一 定 面 
积 的 射线 源 。 由 于 X 射线 源 的 尺寸 远 小 于 其 与 接收 端 之 间 的 距离 ， 同 时 为 了 研究 方便 ， 因 
此 假设 X 射线 源 为 一 个 理想 的 点 源 ， 它 发 射 一 个 锥 形 的 射线 束 ，X 射线 投影 轴 垂 直 和 人 射 到 
成 像 平面 ， 因 此 X 射线 造影 可 以 看 成 简单 的 一 点 透视 ，X 射线 源 也 就 是 透视 投影 的 灭 点 。 
根据 透视 投影 原理 ， 建 立 X 射线 造影 系统 的 投影 模型 ， 如 图 2-24 中 简化 的 成 像 模型 所 示 。 

以 系统 中 心 为 原点 0， 垂直 于 平台 向 上 的 方向 为 Z 轴 , X 轴 指向 病人 右手 方向 ,7Y 轴 指 
向 病人 脚 的 方向 ， 建 立 如 图 2-25 所 示 的 右手 三 维 笛 卡尔 坐标 系 ( 即 世界 坐标 系 )， 图 2-24 
中 造影 机 的 旋转 1 和 旋转 II 的 旋转 轴 分 别 为 Y 轴 和 对 轴 。 

造影 角度 记录 了 图 像 获 取 过 程 中 造影 机 位 置 ， 是 血管 三 维 重 建 所 需 的 重要 参数 ， 其 定义 
详 见 2.2.3 节 。 图 2-26 描述 了 造影 机 在 两 个 不 同 角度 投影 时 造影 角度 的 表示 方法 ， 其 中 点 
S, AS, 代表 两 次 造影 过 程 中 X 射线 源 的 位 置 ， 坐 标 系 XYZO 是 按 如 图 2-25 所 示 方 法 建立 
BERR, AAPA XY, Z,S, M XYZ S, 分 别 是 以 点 S 和 5, 为 原点 的 X 射线 源 局 部 坐标 系 ， 
5,0, 和 S,0, 分 别 是 投影 坐标 系 XYZiS, M XYZ S, 的 投影 轴 ， 分 别 垂直 入 射 图像 A 和 B 
于 点 O, 和 点 0, 。 两 次 造影 角度 分 别 记 为 (a B) MC a,b), o, Ala, TE XZO 平面 内 ， 表 示 
LAO/RAO 角度 ， 当 o, >0 时 代表 RAO 角度 ， 当 o; «0 时 代表 LAO 角度 ; B, 4I B, 分 别 在 
00,4, 和 00,4, 平面 上 内， 表示 CRAN/CAUD fA EE, “4B, >0 时 代表 CRAN 角度 ， 当 B, <0 时 
代表 CAUD 角度 。 所 以 图 2-26 A, a, «0, B, >0, a, >0 MB, >0。 这 样 在 不 同体 位 对 冠 脉 
进行 造影 成 像 时 ， 坐 标 系 XX YZ S M X,Y,Z, S, 相对 于 坐标 系 OXYZ 的 旋转 角度 均 可 从 造影 
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机 上 得 到 。 

































































x eer 
| EM inti | 简化 的 成 像 模型 
2-24 单 面 造 影 机 运动 模型 € 2-25 ”右手 三 维 笛 卡尔 坐标 系 





血管 造影 系统 在 两 个 不 同 角 度 的 成 像 示意 图 如 图 2-27 所 示 ， 投 影 面 坐标 系 U,V,O, 和 
U, V,O, 所 在 平面 分 别 代 表 两 次 造影 过 程 中 的 图 像 平 面 ， 即 图 像 A 和 图 像 B 平面 。 记 和 记分 
别 表示 X HAH S, AS, 到 各 自 投影 平面 的 垂直 距离 。 坐 标 系 U,V,O, "P, IRI eR P 在 图 像 
A 上 的 投影 点 p, 的 坐标 为 (由 ,vw ); 坐标 系 U,V,O, 中 ， 空 间 点 P 了 在 图 像 B 上 的 投影 点 p, 的 
坐标 为 ( ,v,)。 利 用 两 个 不 同 角 度 的 造影 图 像 重 建 三 维 血 管 ， 也 就 是 根据 图 像 A 和 B 上 的 
对 应 点 p, 和 p,， 计 算出 空间 点 P 的 三维 坐标 。 



















































































图 2-26 造影 角度 的 表示 方法 图 2-27 造影 系统 在 两 个 不 同 角度 的 成 像 示 意图 '" 























EME, 定义 四 个 坐标 系 ， 分别 为 以 系统 中 心 0 为 原点 的 世界 坐标 系 XYZO， 如 

图 2-25 ~2-27 所 示 ; DA X 射线 源 S,(i=1, 2) 为 原点 的 X 射线 源 局 部 坐标 系 XY2,S,(i=1,2)， 
如 图 2-25 和 图 2-26 所 示 ; 以 图 像 中 心 0, 为 原点 的 投影 面 坐标 系 U,V,0,(i =1,2)， 如 
图 2-27 和 图 2-28a 所 示 ; 以 图 像 左 上 角 了 为 原点 的 图 像 平 面 坐标 系 EIC, (121, 2)， 如 
33 


























图 2-28b 所 示 。 其 中 ， 世 界 坐 标 系 、X 射线 源 局 部 坐标 系 和 投影 面 坐标 系 的 坐标 单位 是 
mm， 图 像 平 面 坐标 系 的 坐标 单位 是 像素 。 

根据 投影 面 坐标 系 (或 图 像 平 面 坐标 系 ) 上 的 两 个 对 应 点 ， 计 算 世 界 坐 标 系 (X I 
线 源 局 部 坐标 系 ) 的 三 维 点 坐标 ， 需 要 推导 这 四 个 坐标 系 之 间 的 几何 关系 ， 如 网 2-29 所 
示 。 下 面 仅 介绍 结论 ， 详 细 推导 过 程 参见 文献 [10, 16, 36 ~39] 。 


Image A Image B 


图 像 平面 坐标 系 图 像 平面 坐标 系 
EFC! EFC 
投影 面 坐标 系 投影 面 坐标 系 
UIVIiO! U5V20» 















































































































































5 S B X 射 线 源 局 部 X 射 线 源 局 部 
MPRAX NZS ABER AX PZS 
= | F, | uor — 
O; : 
Image i Image i 世界 坐标 系 
a) b) XYZO 
图 2-28 ”以 图 像 左 上 角 I 为 原点 的 图 像 平面 坐标 系 图 2-29 ”四 个 坐标 系 儿 何 关 系 


























a) 投影 面 坐标 系 b) 图 像 平面 坐标 系 


(1) 图 像 平面 坐标 系 和 投影 面 坐标 系 的 转换 关系 

投影 面 坐标 系 UU, V;O; 和 图 像 平面 坐标 系 EFC (i =1,2) 都 是 建立 在 造影 图 像 平面 上 的 
坐标 系 ， 如 图 2-28 所 示 ， 二 者 的 坐标 值 可 以 用 造影 图 像 的 像素 间距 q 进行 换算 。 像 素 间 距 
指 图 像 上 相 邻 像素 的 间隔 距离 ， 单 位 是 mm/pixel， 临 床 一 般 选 用 的 值 为 0.3 mm/pixel 或 
0.35 mm/pixel, WBR i BURN WxH (R), ME 2-28a 中 的 坐标 系 原点 0, 在 
图 2-28b 坐标 系 中 的 坐标 为 (W/2,H/2)。 于 是 坐标 系 U,V,O, 中 一 点 的 坐标 (u,v,) 和 坐标 系 
E,F,C, 中 的 坐标 (e;,f.) 之 间 的 转换 关系 如 下 : 


NE li al MEE ' MI (2-19) 


(2) 投影 面 坐标 系 和 X 射线 源 局 部 坐标 系 的 转换 关系 
影 面 坐标 系 U,V.0; 与 X 射线 源 局 部 坐标 系 久 ,7,2,S;(i=1,2) 的 关系 如 图 2-27 Bron, 
X,S, AI YS, 轴 分 别 平行 于 U,O, 和 V0, HH, S,Z, SE EE MESE TE, S, 和 0, 之 间 的 距离 为 
D,(i=1,2)。 根 据 透 视 投影 原理 ， 可 以 推导 出 坐标 系 U,V.0; 中 一 点 的 坐标 (u,v,) 和 坐标 系 
X,Y,Z,S, 中 的 坐标 (x,,y,,z,) 之 间 的 转换 关系 如 下 : 


u; D. Xi 
Dep om 
Vi £i Yi 


(3) X 射线 源 局 部 坐标 系 和 世界 坐标 系 的 转换 关系 
在 图 2-26 中 ， 从 世界 坐标 系 XYZO 到 X 射线 源 局 部 坐标 系 XY,2,5,(i=1,2) 的 几何 变 
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Jg — 2t zs fal BH ZU, "ID DA A ee IPE Bie HA, V 
可 以 通过 两 次 旋转 变换 和 


Uus S, 和 点 0 之 间 的 距离 为 L,， 
次 平移 变换 实现 由 XYZO 8] X,Y,Z S, 的 转换 具体 为 绕 工 轴 顺 时 针 











旋转 a, 角度 ; BEX AAMT Et HESS B, 角度 ; 从 0 点 平移 元 距离 到 S, 点 。 推 导 可 得 坐标 系 
XYZO 中 一 点 的 坐标 (X, Y, Z) 和 坐标 系 X;YZ;5, 中 的 坐标 (x,,y,,2,) 之 间 的 转换 关系 如 下 ， 
[x;,Y;,2;,1 |] -[X,Y,Z,1] -Ry(a;) > R,(B) - T 
cos(a@;) 0 -sn(a) 0 1 0 0 0 
0 1 0 o| [O0 cos(B;)  sin(B;) 0 
=[X,Y,Z,1] | . 
sin(a,) 0 cos(a) 0 0 -sin(B,) cos(B,) 0 
0 0 0 1 0 0 0 1 
1000 
0.1 0 0 
‘Jo 0 1 0 eek) 
0 0 L, 1 


SUP, ABE Ry (0) 表示 绕 针 轴 顺 时 针 旋 转 0 角度 的 旋转 矩阵 ; RQCO) 表示 绕 了 轴 顺 时 针 旋 














转 0 角度 的 旋转 矩阵 ; 五 表示 沿 Z 轴 平 移 L 的 平移 矩阵。 通过 矩阵 变换 ， 可 以 将 式 (2-21) 
表示 为 
[X,Y,Z,1] =[4,,7;,2,,1] * T “ Ry (B) »Ry'( a;) = [x,,y;,z;,1] * T, “Ri( -B.) - RC -a;) 
10 0 0 1 0 0 0 
p 0 1 0 0| |O cos(-B;) sin( -B;) 0 
el 00 1 0 0 -sin(-B;) cos( -B,) 0 
0.0 -L 1 0 0 0 1 
[cos( -a@;) 0  -sin(-o;) 0 
0 1 0 0 
(2-22) 
sin(-a@,) 0 cos(-a,) 0 
L 0 0 0 1 
x, TOA RPA ME T IR WEB 
(4) 两 个 X 射线 源 局 部 坐标 系 之 间 的 转换 关系 
Ab A X,Y,Z, S, A X, Y,Z, S, 之 间 的 转换 关系 可 以 通过 中 间 坐 标 系 XYZO 推导 得 到 。 坐 





ERA X,Y,Z,S, 中 一 点 的 坐标 (x,, y, 2,) 与 坐标 系 XYZO 中 的 坐标 (X, Y, Z) 之 间 的 转换 
关系 如 下 : 


[X,Y,Z,1] =[x uL +T, -1: Ri( -B,) + Ry( —a,) 

1 0 0 0 1 0 0 0 
1 01 0 0| [O cos(-B) sn(-8) 0 
ys 00 1 0| JO -sin(-pB) cos(-B) 0 
0.0 -L, 1 0 0 0 1 

cos( -a) 0 -sin(-a,) 0 

0 1 0 0 

. (2-23) 
sin(-a@,) 0 cos(-a,) 0 
0 0 0 1 
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AF, LOS X IARR S MASH 0 之 间 的 距离 ;7 为 沿 Z ES LUFRE, HTI 
便 描述 矩阵 变换 ， 上 式 中 采用 齐 次 坐标 [x , yi, z1, L]AILX, Y, Z, 1 1] 分别 表示 坐标 (x , y, 
z,) P(X, Y, Z)， 下 同 。 

坐标 系 卫 六 2Z,5, 中 一 点 的 坐标 (x,, ys, z) 与 坐标 系 XYZO 中 的 坐标 (X,Y, Z) 之 间 的 转 
换 关 系 如 下 

[X,Y,Z,1] 2[x,,y,,2,,1] * T, -1-R,( -B,) - Ry( -a,) 


1 0 0 0 1 0 0 0 
01 0 0 0 cos(-B,) sin( -B,) 0 
= |[ x, ,7 52,1] ^ ° : 
DG. Be WOO: aap: naar 
00 -L 1j Lo 0 0 1 
cos( -a,) 0 -sin(-a,) 0 
0 1 0 0 
: (2-24) 
sin(-a,) 0 cos(-a,) 0 
0 0 0 1 


AP, LÄ X 射线 源 5, 和 系统 中 心 0 之 间 的 距离 ，7, 为 沿 ZWF LEBERE, 
联 立 式 (2-23) 和 式 (2-24) WIT&ARERAA X,Y,Z,S, A X, Y, Z, S, 之 间 的 几何 变换 关系 ， 
公式 如 下 : 
[x1 5%: 52151] =[4%2,¥%2,2,1] + T, -1+Ry( -B,) > Ryu -a) > Ry(a,) > Ry(B,) * T, 
læa, Y22231] 8 [4155251] Ti! Ri( -B,) * Ry( -a,) * Ry(a,) * Ry(B,) 7 


(2-25) 
将 式 (2-25) 用 非 齐 次 坐标 表示 为 
[x2,y2,22] eR (xnl =o (2-26) 
其 中 R 为 33 的 旋转 矩阵 ， 其 公式 如 下 : 
R=R,(B,) : Ry(a,) + Ry( -a) + Ry( -B)) (2-27) 


1 为 3 x1 的 平移 矢量 ， 其 公式 如 下 : 
t=T, -R`'. T, =T, -Rx(B,)  Ry(o) Ryu -a,) + Ry( CE) + T, (2-28) 
Ht Abin X, Y, Z, S, 4X, Y, Z, S, 之 间 的 几何 变换 关系 可 以 用 旋转 矩阵 R 和 平移 矢量 1 表示。 
定义 3 x4 的 矩阵 如 下 : 
GT=[R t] (2-29) 
称 为 几何 变换 矩阵 ， 它 记录 了 两 次 造影 时 成 像 系 统 的 几何 位 置 关系 ， 是 联系 两 个 不 同 角度 造 
影 图 像 的 纽带 ， 也 是 三 维 重建 血管 的 关键 。 
上 述 坐 标 变换 仅 考虑 了 坐标 系 本 吴 的 运动 ， 忽 略 了 图 像 获取 过 程 中 病人 的 位 置 变 化 ， 即 
病人 的 平移 运动 。 为 了 获得 更 多 的 信息 和 观察 方便 ， 造 影 过 程 中 操作 人 员 常 常会 移动 病人 丹 
卧 的 平台 ， 所 以 两 次 造影 时 平台 一 般 不 在 同一 位 置 。 设 r=[r，r，7.] 为 造影 成 像 过 程 中 
病人 的 平移 运动 ， 当 重建 过 程 考虑 运动 r 以 后 , X (2-26) 变 成 : 

















Xo Xi Py M2 M13 X, —-t, —r, 
y,|-R- Yi pmt- |=| lo T» Ta | yr ThT, (2-30) 
Z2 Zi 731 T32 T33 Zz, —-l,-r, 
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Af AR X YZ S, A X; Y,Z, S, 之 间 的 几何 变换 关系 可 以 用 式 (2-26) 或 (2-30) 表示 ， 
th RTT — A8 AS AR BU EARS AL, 、L, 和 造影 角度 可 以 计算 几何 变换 矩阵 GT, 
但 由 于 在 对 成 像 系统 进行 标定 ， 获 得 这 些 参数 时 不 可 避免 地 存在 一 定 误差 ， 所 以 GT 不 能 很 
好 地 反映 两 幅 造影 图 像 之 间 的 几何 变换 关系 ， 从 而 影响 血管 三 维 重 建 的 精度 。 一 般 选 择 两 幅 
造影 图 像 的 特征 点 对 (如 分 义 点 等 ) 优化 GT， 从 而 提高 三 维 重建 的 精度 ， 详 见 文献 [10], 


2.5.3 骨架 点 的 三 维 重建 


通过 以 上 四 个 坐标 系 相 互 转换 关系 的 分 析 可 以 看 出 ， 基 于 造影 图 像 中 血管 的 三 维 重 建 问 
题 可 以 简化 为 已 知 两 个 图 像 平面 坐标 系 的 坐标 以 及 造影 系统 的 有 关 几 何 参 数 ， 计 算 世 界 坐 标 
系 中 对 应 的 坐标 值 。 这 就 需要 通过 上 述 四 个 坐标 系 的 相互 转换 ， 由 投影 点 的 二 维 坐标 计算 出 
空间 点 的 三 维 坐标 。 

假设 血管 骨架 点 P; 在 坐标 系 X,Y, ZS, 中 的 坐标 为 (zi; ,yi,z1;)，P; 在 图 像 A 上 的 投影 
点 坐标 为 (u,v) (基于 坐标 系 U,Vi0, ) ; P, 在 坐标 系 X,Y,Z S, 中 的 坐标 为 (xy ,2;)， 
它 在 图 像 B 上 的 投影 点 坐标 为 ( Uy; ,V2 ) (基于 坐标 系 U,V,0, )。 AEA Wi, V1;) 和 ( Uy; Vi ) ， 
则 可 根据 G7 求解 P {= HEAR (xy, Yuzu) o 

根据 透视 投影 成 像 关 系 ， 即 式 (2-20) 可 知 : 

Xi Ug 


3 =—*=é,,, ===; =" =é,,, ===, (2-31) 

li 

由 式 (2-26) 可 得 : 

i Xij (ras trey t ris) — (ryt * rp, try) 

;|=R- yul-t|- (rai trayi t TZ) — (Tati + Tto + T41) (2-32) 
(rai; 十 ray T2) — (rg, + rats Ta) 


Hearst (2-31) 和 式 (2-32) 并 化 简 ， 得 到 用 和 矩阵 形式 表示 的 方程 如 下 : 





























1 0 m 0 
Xii 
0 1 =Ni j 0 (2-33) 
: 1i |= = 
Ta Ta Sop Ty Tan Se Tg Ta" Sx F a:t 
li 
To, —T34 t Na D» r32 ° Na Pa T33 * Nhi b-t 


; 
+ 


a= [ri “Ty E. fo He by Tp Ta" £j] 
(2-34) 
b-[r)-ra My mr Mu 7-07 70] 
rj (i, j 21,2,3) o e BE R BUTS TT, BIR, 上 为 平移 和 矩阵。 求解 方程 (2-34) 
即 可 得 到 (xi, y,,2,;) 。 该 方程 是 一 个 超 定 方程 ， 可 采用 最 小 二 乘法 求解 。 


2.5.4 两 个 视角 之 间 对 应 点 的 匹配 


由 两 个 不 同 角 度 的 造影 图 像 重建 三 维 空间 点 时 ， 一 个 关键 问题 是 如 何 确定 两 幅 造 影 

图 像 的 对 应 点 ， 即 匹配 两 幅 图 像 的 对 应 点 ， 这 是 计算 机 立体 视觉 中 常见 的 匹配 问题 。 为 
了 从 二 维 图 像 中 获得 更 多 的 三 维 信息 ， 两 幅 造 影 图 像 A 和 B 之 间 的 造影 角度 一 般 应 相差 
60" 以 上 ， 因 此 两 幅 图 像 中 几何 结构 的 共性 大 大 减少 ， 无 法 使 用 常用 的 立体 图 像 匹 配 技 术 
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(如 模板 匹配 、 关 系 匹配 和 特征 内 容 匹 配 等 ) 。 目 前 常用 的 方法 是 利用 立体 成 像 的 外 极 线 
约束 匹配 对 应 点 。 

从 两 个 不 同 视角 获得 的 同一 场景 的 两 幅 图 像 之 间 存 在 着 一 定 的 约束 关系 ， 这 就 是 通常 所 
说 的 外 极 几 何 关 系 。 如 图 2-30 所 示 ， 空 间 点 了 与 X 射线 源 S, 和 5, 构成 一 个 平面 ， 称 为 外 极 
平面 ; 外 极 平面 与 图 像 A 和 B 相交 形成 左右 两 条 外 极 线 LM Lo A PERR A 和 B 上 的 投 
影 点 分 别 为 p,/ 和 p,，0, 和 0, 分 别 是 图 像 A 和 B 的 中 心 。 根 据 透视 投影 成 像 原理 和 外 极 约束 
原理 ， 点 bp, 在 图 像 B 上 的 对 应 点 p, 一 定位 于 点 p HAMR LE, S p, 在 图 像 A 上 的 对 
应 点 p 一 定位 于 点 p, 对 应 的 外 极 线 工 上， 这 一 性 质 称 为 匹配 的 外 极 线 约 束 。 

外 极 线 是 立体 成 像 空 间 几 何 关系 的 体现 ， 下 面 根据 造影 系统 的 几何 变换 矩阵 GT 推导 外 
极 线 的 方程 。 对 两 个 造影 成 像 平面 上 的 点 进行 立体 匹配 时 ， 首 先 在 其 中 一 个 投影 平面 上 取 血 
管 骨架 点 p， 通 过 点 p、5, 和 5, 确定 外 极 面 ， 然 后 确定 外 极 面 与 男 一 投影 成 像 面 的 交 线 一 一 
外 极 线 ， 最 后 在 该 外 极 线 上 寻找 血管 骨架 点 与 p 相 匹配 。 如 图 2-27 MIR, FEA PE X Y 
ZX SR DAS pA X YZS M XYZ, S, 中 的 坐标 分 别 为 (xi ,yi ,zi1) 和 (x,,y,,z,)，,，P 了 在 图 像 A 
上 的 投影 点 bp 的 坐标 为 (u,v ) (基于 平面 坐标 系 UVO), ÆRA B ERII p, 的 坐标 
Hu, v) (基于 坐标 系 UV,0,)。 由 式 (2-20) FATA: 
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aapna M a a ae deg 人 
于 是 有 如 下 公式 : 
A 0 (2-36) 
Bll; 
X, z,é é X, z56, e 
5 l= zn =z * ^ H |=| 2M | =z, * ^| (2-37) 
Zi ES 1 Zy Zy 1 
由 式 (2-26) 有 : 
X3 X, ry To Tp é, t 
V JER» || Yt l=] ra Tm Is zy ^ E 
Z, Zi ra Ty Ty 1 ts 
ry (ZE -t,) trim -t) trs(z -ts) 
=| ro, (zéi 1) try (z,q 705) +13 (4, =t) (2-38) 
ra (né, ti) ro z 9, =t) +133 (24, =t) 
即 
X» é, zi (Trači trom +r) — (rat trite +rits) 
ya |525 * | =] z (raé, r0 r4) — (rati trots r0) (2-39) 
£5 1 z, Cra, tram, ra) — (rt, rot) t rat) 
Ty Tj Ty ti 
其 中 R=| 7 nm n | 和 t=| t DIERE APRA, S: 
Ta Fa T33 ts 
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a, =Tué Tjj tr 
b, rut, rol, tr t t3 
Ay =Taé t Typ 十 723 
(2-40) 


b, mra rio tr t4 


d4 2T4É, t Ty +733 





b, 三 六 traty +133 * ta 

则 式 (2-39) 可 以 写成 : 
X, =2,a, —b, 
yj 74, - b, (2-41) 
Z, 22,04 — b; 

所 以 : 


Uy _ % 40, -bi 





. D, Z2 ~za; — b; (2-42) 


D> _Y2 _ 4142 -b, 





1] — LE 
D, z, za,-l, 


从 上 式 中 消去 z 并 化 简 ， 则 图 2-30 中 图 像 A EB p, (u, ,vw ) 在 图 像 B 上 对 应 的 外 极 线 L, 
的 方程 可 表示 如 下 : 
Uy (a,b; —a,b,) +0, (a,b, —a,b,) * D,(a,b, —a,b,) =0 (2-43) 





或 
é (a,b, —a,b,) +N, (a,b, —a,5,) + (a,b, -a,b,) =0 (2-44) 

同 理 ， 可 推出 外 极 线 L, 的 方程 。 

利用 外 极 约束 匹配 血管 骨架 点 如 图 2-31 所 示 ， 图 中 三 维 血管 了 分 别 成 像 于 图 像 A 和 图 
像 B， 图 像 A 中 的 点 pi 在 图 像 B 上 对 应 的 外 极 线 为 L,。 根 据 外 极 约束 原理 ， 点 p, 在 图 像 B 
上 的 对 应 点 一 定 在 外 极 线 L 上 ， 且 一 定 在 图 像 B 中 的 血管 投影 上 。 所 以 外 极 线 L 和 图 像 B 
中 血管 投影 的 交点 p, 就 是 点 pi BAP 

由 于 二 维 血 管 提取 的 误差 以 及 几何 变换 矩阵 的 误差 等 ， 匹 配点 可 能 不 会 准确 地 出 现在 图 
像 平面 中 对 应 的 外 极 线 上 ， 而 在 外 极 线 的 邻 域内 。 这 种 情况 下 ， 一 般 在 该 邻 域内 搜索 和 外 极 
线 距 离 最 短 的 点 作为 匹配 点 。 由 解析 几何 知识 以 及 式 (2-44)， 可 以 计算 图 像 B 上 的 点 (uw， 
v) 到 外 极 线 L, 的 距离 ， 公 式 如 下 : 
2 | (a,b, — a,b, ) £, + (a,b, -abi)n + (a,b, — a,b, ) | 
g (nh cu tna 
其 中 ，a 和 六 (=1,2,3) 的 值 和 式 (2-41) 中 的 值 相 同 。 则 d 可 以 作为 点 p, 相对 于 pi 的 匹 
配 误差 。 

另外 ,由 于 冠 脉 血 管 骨 架 成 树 状 结构 ， 外 极 线 上 可 能 存在 多 个 血管 骨架 点 ， 例 如 
图 2-30 中 的 骨架 点 pi、p; 和 ps。 如 2.4.4 节 中 所 述 ， 经 过 分 割 ， 可 以 用 有 问 二 又 树 描述 二 
维 冠 脉 树 骨 架 的 拓扑 结构 ， 如 图 2-31 所 示 ， 基 于 冠状 动脉 树 骨 和 架 特 有 的 树 状 拓扑 结构 ， 为 
提高 匹配 精度 ， 可 以 利用 血管 树 固 定 的 层次 关系 作为 匹配 的 主要 特征 ， 即 仅 允 许 具 有 相同 拓 
扑 特 性 的 血管 段 进 行 匹 配 ， 从 而 缩小 匹配 的 搜索 范围 ， 简 化 匹配 过 程 ， 提 高 匹配 精度 。 
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Al 2-30 外 极 几 何 关系 示意 图 图 2-31 利用 外 极 约束 匹配 血管 骨架 点 





2.5.5 骨架 的 三 维 重建 


对 和 冠 脉 造影 图 像 进行 细 化 、 二 值 化 等 处 理 后 ， 可 获得 连通 的 、 通 近 中 轴线 上 且 为 单 像 
素 宽 的 骨架 ,参见 2. 4.2 节 。 由 于 临床 上 只 有 主干 血管 的 信息 具有 诊治 意义 ， 所 以 只 
需 从 造影 网 像 中 提取 主干 血管 的 骨架 。 和 冠状 动脉 骨架 呈 复 杂 的 树 状 结构 ， 由 许多 小 的 
血管 段 组 成 ， 于 是 冠状 动脉 树 骨 架 的 三 维 重建 可 以 转化 为 分 别 对 这 些 血 管 段 进行 三 维 
重建 。 因 此 ， 为 了 正确 重建 三 维 骨 架 树 ， 首 先 需 要 将 二 维 骨 架 树 分 割 成 多 个 血管 段 ， 
并 分 析 其 拓扑 结构 ， 参 见 2. 4. 4 节 ; 然后 匹配 两 幅 造 影 图 像 中 的 各 个 血管 段 ， 得 到 血 
管 段 的 空间 坐标 。 目 前 的 方法 可 以 分 为 两 类 : 点 基 元 方法 和 基于 参数 曲线 的 立体 视觉 
方法 。 

(1) 点 基 元 重建 方法 

造影 图 像 中 每 个 二 维 血管 段 都 可 以 表示 成 一 个 连通 的 有 序 点 序列 ， 因 此 可 采用 点 作为 立 
体 匹 配 和 三 维 重 建 的 基 元 ， 如 图 2-32 所 示 。 图 像 A 的 血管 段 V, 和 图 像 B 的 血管 段 V 分 别 
表示 为 点 序列 (ph ypp， ,pin) 和 (ps, Pas 
Pom) > Pix Pim» pi 和 疡 是 二 维 血 管 骨 架 树 的 
分 支点 或 端点 。 根 据 外 极 约 束 和 血管 直径 可 以 匹 
配 这 两 个 点 序列 ， 图 中 带 箭头 的 虚线 表示 两 个 血 
管 段 骨架 点 之 间 的 对 应 关系 ， 由 此 得 到 一 系列 的 
dtu, AHS (2-33) 计算 点 的 三 维 坐 标 ， 
得 到 一 个 离散 的 三 维 点 序列 ， 即 三 维 血 管 段 的 
骨架 。 

基于 点 的 血管 骨架 方法 需要 逐 点 进行 匹配 、 
重建 ， 所 以 计算 量 较 大 ， 可 能 引入 较 大 的 误差 ， 


而 且 最 后 得 到 的 离散 三 维 点 序列 不 能 很 好 地 表达 
光滑 的 三 维 血 管 曲线 图 2-32 维 血 管 段 点 序列 的 匹配 示意 图 















Image A Image B 
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(2) 基于 参数 曲线 的 立体 视觉 方法 

和 传统 的 点 基 元 重建 方法 相 比 ， 以 曲线 为 基 元 的 重建 方法 可 以 减 小 误 匹 配 的 概率 ， 提 高 
重建 算法 的 鲁 棒 性 ， 常 见 的 曲线 基 元 包括 二 次 曲线 、Bezier 曲线 和 B 样 条 曲线 等 。 例 如 ， 以 
二 次 曲线 为 基 元， 采用 可 变形 模型 方法 重建 三 维 冠状 动脉 骨架 ， 但 需要 给 出 骨架 的 初始 值 和 
标定 造影 系统 '%1 ; 或 者 利用 B 样 条 曲线 重建 三 维 曲线 ， 直 接 由 二 维 控制 点 计算 三 维 控制 点 ， 
但 没有 考虑 二 维 控制 点 之 间 的 匹配 问题 1。 

冠状 动脉 可 以 看 成 一 个 空间 弯曲 的 管状 系统 ， 其 骨架 是 空间 连续 的 光滑 曲线 。 而 BORE 
条 曲线 具有 良好 的 光 顺 性 、 仿 射 不 变性 和 局 部 控制 等 优良 特性 "I ， 所 以 B 样 条 曲线 非常 适 
合 表示 冠状 动脉 骨架 。 有 的 学 者 首先 逐 点 匹配 得 到 离散 的 三 维 点 序列 ， 然 后 用 B 样 条 曲线 
拟 合 离散 点 ， 得 到 B 样 条 曲线 描述 的 三 维 血管 骨架 。 虽 然 这 种 方法 可 以 在 一 定 程度 上 减 小 
匹配 误差 ， 并 且 得 到 光滑 的 骨架 曲线 ， 但 其 本 质 上 还 是 基于 点 的 重建 方法 。 文 献 [10] 提 
出 一 种 以 B 样 条 曲线 为 基 元 重建 冠状 动脉 树 三 维 骨 架 的 方法 ， 其 主要 思路 是 : 采用 B 样 条 
曲线 拟 合 图 像 A 和 B 的 二 维 血 管 骨架 ,根据 二 维 曲 线 的 B 样 条 控制 点 重建 三 维 控制 点 ， 再 
由 三 维 控制 点 计算 出 三 维 B 样 条 曲线 ， 即 为 三 维 血管 骨架 。 另 外 ， 由 于 重建 三 维 控制 点 的 
过 程 中 ， 二 维 控制 点 的 匹配 存在 一 定 的 误差 ， 因 此 需要 对 三 维 控制 点 进行 优化 ， 使 得 三 维 B 
样 条 曲线 反 投 影 后 更 接近 于 二 维 血 管 骨架 。 图 2-33 ~2-35 是 对 采用 Philips 公司 的 Integris CV 
单 面 造影 系统 采集 到 的 临床 CAG 图 像 的 实验 结 
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图 2-33 ”对 近似 正 交 的 一 对 左 冠 CAG 图 像 进行 血管 骨架 三 维 重建 的 结果 
a) 两 幅 左 冠状 动脉 造影 图 像 ， 造 影 角 度 分 别 为 RA030°CAUD24° FI LAO46°CRAN 21° 
b) 主要 血管 分 支 的 骨架 c) 重建 出 的 三 维 血管 骨架 
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c) 


冠 CAG 图 像 进行 血管 骨架 
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b) 主要 血管 分 支 的 骨架 


图 2-35 对 近似 正 交 的 一 对 左 
幅 左 冠 状 动脉 造影 图 像 ， 造 影 角 


a) 两 
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2.5.6 表面 的 三 维 重建 


从 二 维 投影 图 像 重 构 血 管 三 维 形态 的 过 程 中 ， 两 个 角度 的 造影 图 像 所 提供 的 数据 非常 有 
限 ， 重 构 血 管 表面 的 难度 相当 大 ， 因 此 必须 简化 目标 ， 降 低 问 题 的 复杂 性 和 难度 。 理 想 状 况 
下 冠状 动脉 可 以 被 看 做 一 个 弯曲 的 空间 管状 系统 ， 并 可 假设 为 由 二 维 圆 盘 (或 椭圆 盘 ) 沿 
着 三 维 曲 线 行走 形成 的 “广义 的 圆柱 体 ” (generalized cylinder, GC) 7^? 。 

冠状 动脉 三 维 简 化 模型 如 图 2-36 所 示 ， 其 中 虚线 表示 血管 的 骨架 〈 即 中 心 线 ) nd 
AR A AN (SA) 的 中 心 ， 并 且 垂 直 于 圆 盘 ， 于 是 冠状 动脉 的 三 维 模型 可 
以 用 图 2-36 中 右 图 所 示 的 三 维 骨架 和 圆 盘 撒 述 。 通 过 计算 各 骨架 点 处 血管 腔 的 三 维 直径 ， 
得 到 限制 血管 横 截 面 的 轮廓 ， 然 后 根据 血管 横 截 面 为 椭圆 的 假设 推导 椭圆 方程 ， 同 时 解决 相 
邻 血 管 横 截 面相 交 的 问题 ， 即 可 重建 血管 腔 的 三 维 表面 ， 并 进行 三 维 结果 的 绘制 和 显示 。 
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图 2-36 ”冠状 动脉 的 三 维 简 化 模型 


(1) 计算 血管 腔 的 三 维 直 径 

造影 系统 的 投影 成 像 可 以 看 成 如 图 2-37 所 示 的 透视 投影 ， 其 中 5, 为 X 射线 源 ，0, 表 
示 造 影 图 像 A WPG, P, AMA XYZ S 中 的 三 维 空间 点 已 (其 坐标 为 (zx ,yi,z1)) 经 
透视 投影 到 图 像 A 上 的 点 ,pi 在 图 像 平 面 坐标 系 UVO, 中 的 坐标 为 ( ,wv )。 由 于 透视 投 
影 的 放大 成 像 原 理 ， 图 像 中 血管 投影 的 二 维 直 径 一 般 要 大 于 血管 的 真实 直径 。 设 图 像 A 中 
点 pi 处 的 二 维 血管 直径 为 d;， 则 可 以 根据 图 中 的 成 像 几何 关系 计算 出 P 点 处 血管 在 该 方向 
的 三 维 直 径 4， 公 式 如 下 .: 














Vey ee (Dcum 
Us +0; + 万 
Ap, xi + 入 + 二 表示 坐标 系 X YZS 中 点 P 到 点 S, HEBES, uiv; D; EBA 
X,Y,Z S, 中 点 pi 2S, 的 距离 。 

(2) 血管 横 截 面 模型 

正常 冠状 动脉 血管 腔 的 横 截 面 呈 圆 形 或 椭圆 形 ， 但 是 当 血 管 变 得 狭窄 时 管 腔 形 状 的 改变 
通常 是 复杂 多 样 的 ， 狭 窄 多 为 偏心 型 或 不 规则 型 ， 常 见 的 如 月 牙 形 和 星 形 [的 ， 如 图 2-38 所 
示 。 由 于 冠 脉 造影 图 像 的 本 质 是 投影 成 像 ， 无 法 准确 表达 狭 窗 血 管 横 截 面 的 具体 形状 ， 所 以 
在 重建 血管 腔 表 面 时 一 般 假设 血管 模 截 面 为 贺 形 或 椭圆 形 ， 根 据 两 个 角度 的 二 维 管 腔 直 径 信 
息 进 行 适当 的 近似 描述 。 本 节 根 据 造 影 系 统 的 投影 模型 研究 血管 横 截 面 的 椭圆 模型 ， 并 在 此 
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基础 上 推导 非 正 交 造 影 图 像 情 形 下 血管 横 截 面 的 椭圆 方程 。 
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图 2-37 造影 系统 的 透视 投影 图 图 2-38 ”血管 模 截 面 的 形状 “| 


造影 成 像 系 统 分 别 在 两 个 角度 对 点 处 的 三 维 血 管 进行 透视 投影 成 像 ， 如 图 2-39 所 
A, 点 5, AS, 表示 X 射线 源 ， 分 别 成 像 于 图 像 A AB, 0, 和 0, 为 图 像 中 心 ， 两 个 中 心 投 
影 轴 5,0, 和 5,0, 之 间 的 夹 角 为 p; 点 分 别 投影 到 图 像 A 的 点 p, MENR B 的 点 p, pi 和 
点 p, 处 血管 投影 的 半径 分 别 为 mn 和 7+; 投影 线 SP 5,0, 之 间 的 夹 角 为 p, BER Sp, 
和 S,0, 之 间 的 夹 角 为 po PIR X 射线 相交 形成 图 中 黑 框 所 示 的 栅 形 区 域 ， 由 投影 关系 可 
知 ， 点 处 血管 的 横 截 面 一 定 在 该 区 域内 。 























Image A 


Image B 








图 2-39 ”造影 系统 在 两 个 角度 的 透视 投影 医 
由 于 冠状 动脉 的 直径 远 小 于 X 射线 成 像 距离 ， 所 以 可 以 将 图 2-39 中 限制 血管 横 截面 的 
攀 形 区 域 简化 为 以 点 已 为 中 心 的 平行 四 边 形 ， 如 图 2-40 所 示 。 其 中 实 线 表示 经 过 点 P 的 投 
影 线 51p, 和 5,p;， 并 且 分 别 平行 于 平行 四 边 形 的 两 对 边 ; 两 条 虚线 分 别 平行 于 图 像 A 的 直线 
Op MENR B 的 直线 0,p;， 如 图 2-39 所 示 。 由 图 2-39 中 的 角度 容易 推算 出 图 2-40 中 平行 
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图 2-40 血管 横 截 面 的 模型 简化 图 

















一 一 > 一 一 
[$,0, | | 5,0, | 

= + arctan .— — arctan ; (2-47) 
[Sip, | | Sp, | 


根据 式 (2-47)， 可 以 由 图 2-39 中 的 二 维 血管 半径 r 和 计算 点 己 处 的 血管 在 投影 线 3 p, 
和 3 六方 向 的 直径 分 别 如 下 ， 








ISP | ISP | 
2az2r:——s.2bzrn*:——À (2-48) 
[Sipil | Sp, | 





控制 血管 横 截 面 形状 的 平行 四 边 形 可 以 用 图 2-41 的 平行 四 边 形 ABCD KIR, AB RADIO Se 
角 6 由 式 (2-48) 计算 得 到 ， 边 奶 和 CD 之 间 的 距离 为 24， 边 妨 和 BC 之 间 的 距离 为 24。 由 
此 确定 椭圆 形 的 血管 横 截 面 ， 并 使 得 椭圆 横 截 面 内 切 于 平行 四 边 形 ABCD, 

但 是 ， 内 切 于 平行 四 边 形 的 椭圆 并 不 唯一 ， 也 就 
是 说 由 平行 四 边 形 ABCD 确定 血管 的 椭圆 横 截面 是 多 
义 性 的 问题 。 解 决 这 一 问题 的 方法 主要 有 以 下 三 种 : 
第 一 ， 利 用 三 个 角度 的 血管 直径 信息 得 到 唯一 的 椭圆 
形 的 血管 横 截面 51， 如 图 2-42 所 示 。 该 方法 要 求 三 
维 血 管 骨 架 的 重建 精度 较 高 ， 而 且 三 个 角度 之 间 的 几 
何 变换 关系 也 会 影响 椭圆 横 截 面 的 计算 精度 ， 所 以 将 
该 方法 应 用 到 基于 单 面 造影 图 像 的 血管 三 维 重 建 中 比 
较 困 难 ; 第 二 ， 根 据 二 维 血 管 边缘 对 椭圆 方程 进行 优 
化 ， 得 到 较 理想 的 椭圆 方程 %] ， 如 图 2-43 所 示 ， 由 
三 维 血 管 骨架 计算 点 P 处 的 法 向 平面 ， 分 别 将 两 幅 图 
像 的 血管 边缘 反 投影 ， 反 投影 线 和 法 向 平面 相交 得 到 四 条 曲线 ， 然 后 根据 这 四 条 曲线 进行 优 
化 ,使 得 曲线 上 的 点 到 椭圆 的 距离 之 和 最 小 ， 从 而 确定 椭圆 方程 的 参数 。 该 方法 的 计算 量 较 
大 ， 实 现 过 程 比 较 复 杂 ; 第 三 ， 因 为 用 于 重建 血管 横 截 面 的 数据 有 限 ， 只 能 给 出 血管 横 截 面 
的 近似 椭圆 ， 所 以 可 以 使 椭圆 的 一 条 轴 和 投影 线 平行 ， 如 图 2-41 所 示 ， 这 样 就 可 以 计算 出 
唯一 的 椭圆 方程 。 和 前 两 种 方法 相 比 ， 该 方法 比较 简单 ， 容 易 实现 。 


































































































图 2-41 血管 的 椭圆 横 截 面 模型 
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图 2-42 -—^-f& BERI ML EAR R R RS 图 2-43 ”血管 椭圆 横 截面 的 优化 模型 '“ 

(3) 相 邻 模 截面 的 项 点 融合 

由 于 冠 脉 血管 树 的 结构 很 复杂 ， 血 管 分 支 处 和 弯曲 程度 较 大 的 血管 处 通常 会 出 现 表 面 自 
相交 的 情形 。 目 前 现 有 的 解决 方法 主要 包括 : 

1) 利用 相互 平行 的 椭圆 横 堆 面 重 建 血管 表面 ， 该 方法 比较 简单 ， 没 有 考虑 相 邻 血管 
横 截 面相 交 的 情况 ， 仅 适合 描述 弯曲 程度 不 大 的 一 段 血管 。 

2) 利用 可 变形 模型 重建 三 维 血管 表面 ， 可 实现 血管 分 支 的 重建 ， 但 实现 过 程 比 较 
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3) TREATIES! ， 根 据 矢 量 间 的 夹 角 判 断 是 否 相 交 ， 将 两 个 相 邻 轮廓 上 相交 的 对 应 
顶点 融合 为 一 个 顶点 ， 避 免 表 面 的 自 相 交 。 
下 面 介绍 顶点 融合 方法 的 基本 原理 ， 其 示意 图 如 图 2-44 所 示 ， 图 2-44a f a, 和 a, 是 











SERRA, vi 和 wv 是 a 点 处 椭圆 轮廓 的 采样 点 ，w 和 vy Fe a, 点 处 椭圆 轮廓 的 采样 点 。 
由 于 两 个 椭圆 轮廓 在 wv, 和 ow 点 相交 ， 所 以 为 了 正确 地 重建 血管 表面 ， 需 要 将 vw 和 wi 融合 为 
一 个 顶点 。 根 据 对 应 顶点 连 线 的 矢量 可 以 判别 椭圆 轮廓 是 否 相 交 ， 是 否 需要 融合 顶点 ， 如 
图 2-44b Bras, WRK itv, va NE, WA; RZ, Boo Saa ZERA 


=y — > 
ViVa * A, a, 
































y = arccos 


mE 一 一 > (2-49) 
| | i |ara | 





奉 ye[m/2,7]， 则 说 明 两 个 横 截 本 

















a) b) 








Z| 2-44 ”顶点 融合 示意 图 
a) 横 截面 相交 的 判别 ，b) 顶点 融合 示意 图 
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(4) 重建 三 维 表面 

至 此 ， 已 经 得 到 了 血管 的 三 维 
B 样 条 骨架 ， 以 及 骨架 点 处 血管 的 
椭圆 横 和 截面 ， 如 图 2-45 Bros, 3E 
构 三 维 血管 表面 也 就 是 要 将 相 邻 的 
椭圆 横 截面 连接 起 来 ， 构 成 一 个 封 
闭 的 曲面 ， 主 要 有 三 种 方法 : 球 包 
络 方法 、 三 角形 拼接 方法 和 NURBS 
曲面 拟 合法 。 图 2-45 B 样 条 三 维 骨 架 和 椭 贺 横 截面 示意 图 

球 包 络 方法 的 基本 原理 是 采用 
一 系列 椭 球 沿 三 维 血 管 骨架 行走 ， 用 一 系列 椭 球 的 包 络 来 表示 血管 的 三 维 表 面 。 该 方法 比较 
简单 ， 易 于 绘制 ， 重建 出 的 管状 结构 过 渡 平 滑 ， 且 拓扑 结构 保存 完好 。 但 是 其 重 构 效 果 与 三 
维 血 管 骨 架 点 的 采样 率 有 很 大 关系 ， 当 采样 率 足 够 大 时 重 构 的 血管 表面 比较 平滑 ， 相 反 则 相 
邻 椭 球 之 间 会 出 现 止 陷 ， 影 响 重 构 效 果 ， 如 图 2-46 所 示 , 左 图 为 三 维 血 管 骨 架 ， 其 后 三 幅 
图 为 椭 球 包 络 重 构 的 血管 表面 ， 可 见 随 着 骨架 点 采样 率 的 增 大 ， 表 面 重建 的 效果 越 来 越 好 。 
另外 ， 该 方法 只 能 表现 两 个 角度 的 血管 直径 ， 灵 活性 较 差 。 例 如 冠状 动脉 狭 罕 部 位 的 形状 很 
不 规则 ， 采 用 球 包 络 方法 就 难以 准确 表达 其 形态 。 


VAR 


图 2-46 不 同 采样 率 的 球 包 络 表面 重建 结果 


对 图 2-47a 所 示 的 两 幅 近 似 垂直 角度 的 左 冠 状 动脉 造影 图 像 重建 三 维 重建 血管 骨架 ， 
并 采用 球 包 络 方法 重 构 血 管 表面 ， 结 果 如 图 2-47b 所 示 。 









































a) b) 


图 2-47 ”对 近似 正 交 的 一 对 左 冠 CAG 图 像 进行 血管 三 维 重建 的 结果 
a) 两 幅 造 影 角 度 分 别 为 RA030*CAUD24°* 和 LA046°CRAN21° 的 左 冠 造影 图 像 b) 采用 球 包 络 方法 重建 血管 表面 结 
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i 方法 ) 即将 椭圆 横 截 1 














下 轮廓 简化 为 多 边 形 ， 





然后 用 三 角 面 片 将 相 邻 横 截 面 多 边 形 的 点 列 连 接 起 来 ， 构 成 一 个 封闭 的 曲面 。 其 示意 网 如 


图 2-48 所 示 ， 假 设 两 相 邻 椭圆 横 截面 
线 的 点 序列 分 别 为 Po, Pia 
次 用 直线 段 连 接 起 来 ， 则 得 到 这 两 条 轮廓 线 的 多 边 形 近 
似 表示 ， 每 一 个 直线 段 已 P, ,或 0,0,,, 称 为 轮廓 线 线段 ， 
连接 上 轮廓 线 一 点 与 下 轮廓 线 一 点 的 线段 称 为 跨 距 ”1。 
一 条 轮廓 线段 以 及 将 该 线段 两 端点 与 相 邻 轮廓 线 上 一 点 
相连 的 两 段 跨 距 构 成 一 个 三 角 面 




















， 称 为 基本 三 角 面 ， 这 





两 段 跨 距 则 分 别称 为 左 跨 距 和 右 跨 距 。 相 邻 轮廓 之 间 三 
维 表面 的 重 构 就 是 用 一 系列 相互 连接 的 三 角 面 片 将 上 下 





轮廓 线 连 接 起 来 。 图 2-49 是 采用 三 角 面 








表面 的 网 络 图 ， 图 2-49a 中 血管 曲率 较 小 ， 所 以 不 存在 
相交 的 情况 ， 图 2-49b 中 血管 曲率 较 大 ， 
采用 顶点 融合 方法 能 很 好 地 处 理 血 管 横 截 面 
对 图 2-47a 所 示 的 两 幅 造 影 图 像 采 用 三 角形 拼接 法 重 构 


相 邻 血管 模 截面 
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i 的 结果 如 图 2-50 所 示 。 





三 角形 拼接 法 是 比较 成 熟 的 表面 














片 重 构 血管 三 维 


相交 的 问题 。 
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图 2-48 三 角形 拼接 法 示意 医 





上 各 有 一 条 轮 廊 线 ， 按 道 时 针 方 向 排列 的 上 、 下 轮廓 
9 Pai 和 | s Qi, 人 如 果 将 上 述 点 序列 分 别 依 





























2-49 采用 三 角 拼 接 法 重 构 出 的 血管 表面 网 络 





7 7 BT i 
~ "ud 了 











a) 无 顶点 融合 b) 存在 顶点 融合 





图 2-50 三 角形 # 














接 法 重 构 冠 状 动脉 血管 表面 的 结果 
重建 技术 ， 由 于 采用 三 角形 为 基 元 ， 因 而 重建 速度 快 ， 


| os 


























重建 结果 也 比较 光滑 。 其 不 足 之 处 在 于 重建 效果 与 血管 骨架 点 的 采样 率 有 关 ， 且 局 部 表达 能 
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力 不 强 ， 尤 其 对 狭窄 的 冠状 动脉 部 分 血管 表面 的 表达 效果 不 理想 。 

NURBS ( 非 均匀 有 理 B 样 条 曲线 ) 曲面 拟 合 方 法 即 采用 NURBS 曲面 拟 合 椭 圆 横 截 面 上 
的 采样 点 ， 得 到 用 NURBS 曲面 表示 的 三 维 血管 表面 。NURBS 是 非 均匀 有 理 B 样 条 (Non - 
Uniform Rational B - Splines) 的 缩写 ，NURBS 曲线 和 曲面 是 计算 机 图 形 学 和 计算 机 辅助 设计 
中 最 受 欢迎 的 几何 建 模 方法 之 一 。NURBS 曲面 具有 良好 的 连续 性 、 光 滑 性 、 仿 射 不 变性 、 
透视 不 变性 和 局 部 控制 等 优良 特性 。 

p x q 次 NURBS 曲面 的 表达 式 如 下 3 


2; 2 w, jd; Ni u) Nj (v) 
S(u,v) = x e (2-30) 


2, Y w; Ni (a) N, (v) 


XP, di (i=0,1,…,m; j=0,1,…,n) 是 控制 顶点 ， 呈 拓扑 矩形 阵列 ， 形 成 一 个 控制 网 
络 ; c, ,是 与 顶点 d, 联系 的 权 值 ，N, (u) RIEN, (wv) 分别 是 参数 4 方向 p 次 和 参数 ov 方向 g 次 
的 规范 B 样 条 基 函 数 ， 它 们 分 别 由 向 和 w 向 的 节点 矢量 U=[w, Wy, Un pa) SV 
[oo V1,"… ,Vorl 19% de Boor - Cox 递 推 公式 决定 。N,,(z) 的 递 推 公式 定义 如 下 : 
1, Su <u, 

0, 其 他 


u -— Uu; 


i Wiens TU 
N, (u) + 一 一 VC) 
- u; i,p-1 u -u i+l,p-1 


其 中 规定 0/0 20, N, (wv) 的 递 推 公式 类 似 。 

由 NURBS 曲面 方程 可 知 ， 通 过 调整 控制 顶点 和 权 值 ， 可 以 灵活 地 改变 曲面 的 形状 ， 而 
且 个 别 控制 顶点 和 权 值 的 调整 只 改变 曲面 的 局 部 形状 。 冠 状 动脉 可 以 看 成 一 个 空间 连续 、 光 
滑 、 弯 曲 的 管状 系统 ， 因 此 NURBS 曲面 非常 适合 表示 冠状 动脉 血管 表面 ， 尤 其 是 局 部 控制 
特性 给 冠状 动脉 狭窄 部 分 的 准确 表示 提供 了 方便 。 

NURBS 曲面 拟 合 方法 虽然 比较 复杂 ， 计 算 量 较 大 ， 但 灵活 性 好 ， 表 现 狭窄 冠状 动脉 三 
维 表 面 的 能 力 比较 强 。 对 图 2-47a 所 示 的 两 幅 造 影 图 像 采用 NUBRS 曲面 拟 合法 重 构 血管 表 
面 的 结果 如 图 2-51 所 示 ， 圆 圈 内 的 动脉 存在 中 度 狭 窗 。 对 图 2-52a 所 示 的 两 幅 左 冠状 动脉 
造影 图 像 ， 采 用 NURBS 曲面 拟 合 方法 重建 三 维 血管 ， 结 果 如 图 2-52b 所 示 ， 其 中 左旋 支 的 
分 支点 处 存在 明显 狭窄。 
































N,9(u) = 
(2-51) 
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mild coronary 
stenosis 


图 2-51 采用 NURBS 曲面 拟 合 方法 重 构 冠状 动脉 树 表面 的 结 
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分 别 采 用 球 包 络 法 、 三 角形 拼接 法 和 NURBS 曲面 拟 合 的 方法 进行 血管 表面 的 重建 ， 将 
结果 局 部 放大 比较 ， 如 图 2-53 所 示 ， 可 以 看 出 ， 三 种 方法 重建 的 血管 形态 相同 ， 但 
图 2-53c 所 示 血 管 的 光 顺 性 明显 好 于 图 2-53a 和 图 2-53b。 实 际 应 用 过 程 中 ， 应 根据 具体 要 
求 选择 合理 的 表面 重建 方法 ,例如 重 构 狭 罕 动脉 表面 时 可 选择 NURBS 曲面 拟 合法 ; 如 果 要 
求实 时 显示 重建 结果 则 可 选择 三 角形 拼接 法 。 





Stenosis 


Stenosis 


b) 





图 2-52 ”对 近似 正 交 的 一 对 左 冠 CAG 图 像 进行 血管 三 维 重建 的 结果 
a) 造影 角度 分 别 为 LA050°*CAUD8° 和 RAO30°CAUD14° 的 两 幅 左 冠 CAG 图 像 b) 血管 三 维 重建 结果 


AAA 


图 2-53 三 种 血管 表面 重建 方法 实验 结果 的 比较 

a) 球 包 络 法 b) 三 角 拼 形 接 法 c) NURBS 曲面 拟 合法 
由 于 两 个 角度 的 投影 数据 有 限 ， 所 以 很 难 准 确 地 重建 血管 的 模 截 面 。 血 管内 超声 或 者 血 
管内 OCT 图 像 可 以 准确 展现 血管 横 截 面 的 形态 ， 提 供血 管内 部 的 形态 和 病变 程度 等 重要 诊 
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疗 信 息 ， 因 此 将 重建 得 到 的 三 维 冠状 动脉 骨架 和 血管 内 超声 或 者 血管 内 OCT. 图 像 提 供 的 血 
管 横 截 面 信息 相 融 合 ， 可 以 得 到 病变 血管 的 准确 空间 位 置 和 形态 ， 更 好 地 辅助 临床 诊治 ， 这 
也 是 冠状 动脉 三 维 重 建 技 术 的 发 展 趋势 。 


2.5.7 三 维 重 建 的 误差 及 评价 方法 


根据 两 幅 冠 脉 造 影 图 像 三 维 重 建 血管 所 需 的 参数 包括 : X 射线 源 到 图 像 平面 的 距离 ， 即 

D, 和 D,， 如 图 2-27 所 示 ， 单 位 为 mm; 图 像 A M B 的 造影 角度 ， 分 别 表示 为 (a ,B, ) 和 

(a,,8,) ， 单 位 为 度 ; X 射线 源 和 系统 中 心 之 间 的 距离 ， 即 式 (2-16) PAY L 和 式 (2-17) 

中 的 L, YAN mm; 造影 图 像 的 像素 间距 g， 即 相 邻 像素 的 间隔 距离 ， 单 位 是 mm。 上 述 

参数 均 可 以 在 造影 的 过 程 中 由 成 像 系统 记录 获得 。 根 据 前 三 组 参数 可 以 由 式 (2-22), 

(2-23), (2-24) 计算 几何 变换 矩阵 ; 根据 像素 间距 可 以 将 图 像 平面 坐标 系 的 坐标 转换 到 
影 面 坐标 系 ， 参 见 式 (2-14)。 这 些 参数 的 准确 程度 直接 影响 血管 三 维 重建 的 精度 。 




































































空间 点 三 维 坐标 的 误差 如 图 2-54 所 示 ， 由 图 像 A 的 点 p, MENR B 的 对 应 点 p, 重建 得 
到 三 维 点 P,，L 是 由 X 射线 源 5S, 和 点 p, 确定 的 投影 直线 ，L, 是 由 X 射线 源 S, 和 点 p, 确定 


HEKER, PEHL 于 点 CG, PARE 于 点 用 ,将 点 分 别 投影 到 图 像 A 和 了 得 到 新 
的 投影 点 p’ 和 ps。 点 P 的 三 维 重建 误差 可 以 通过 以 下 两 种 方式 进行 评价 : 








图 2-54 空间 点 三 维 坐 标的 误差 





1) 三 维 空间 重建 误差 。 由 共生 点 对 记 Alp, 重建 点 尸 的 三 维 坐标 ， 也 就 是 根据 两 条 投 

影 直线 L, AL, 计算 空间 点 PP 的 位 置 ， 于 是 可 以 根据 点 P 到 两 条 投影 直线 的 距离 评价 三 维 重 

建 的 误差 ， 记 为 e,。 如 图 2-54 Hr, WA P 到 直线 L AL, 的 距离 ( 即 线段 PG 和 PH 的 长 
HE) 分 别 为 di fü d,, W e, 可 以 表示 为 

&y(p,,p,) =d, +d, (2-52) 

2) 二 维 空间 重建 误差 。 如 图 2-54 Br, HZR BIRUJESE eR p, M p 计算 点 PP 的 

三 维 坐 标 ， 然 后 将 点 分 别 投影 到 图 像 A 和 B 上 得 到 投影 点 p’ 和 ps。 如 果 重 建 的 精度 较 
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高 ， 则 图 像 A 中 的 点 p, Alp! 应 该 比较 接近 ， 图 像 B 中 的 点 p Mp, 也 应 该 比较 接近 。 于 是 
可 以 用 二 维 图 像 平面 上 线段 pp 和 pp 的 长 度 评价 三 维 重建 的 误差 ， 记 为 el, ， 表 示 为 


一 一 ， | 一 一 
£pi pa) = pipi |+ lpp; ll (2-53) 

















2.6 ”冠状 动脉 形态 参数 的 定量 测量 





CAG 成 像 的 本 质 就 是 将 冠状 动脉 的 三 维 空间 结构 重 辣 投影 到 二 维 图 像 上 ， 因 此 二 维 图 
像 丢 失 了 大 部 分 三 维 空 间 信息 ， 而 这 些 三 维 信息 是 临床 诊断 中 十 分 需要 的 。 医 生 一 般 根 据 解 
剖 、 病 理 等 专业 知识 和 临床 经 验 ， 结 合 多 个 角度 的 造影 图 像 想 象 血管 树 的 三 维 形态 ， 进 而 做 
出 判断 和 评价 ， 这 种 人 工分 析 方 法 的 结果 密切 依赖 于 医生 的 临床 经 验 以 及 专业 知识 ， 不 够 客 
观 ， 难 以 重复 。 随 着 计算 机 技术 在 医学 领域 的 广泛 应 用 ,计算 机 辅助 的 冠 脉 造影 图 像 定量 分 
HT (QCA) 已 经 成 为 现实 ， 从 而 减少 了 人 为 因素 导致 的 误差 ， 提 高 了 分 析 结 果 的 准确 性 和 
ny Sete. 

二 维 造影 图 像 中 血管 投影 的 形态 不 仅 和 血管 的 真实 形态 有 关 ， 而 且 与 血管 的 空间 位 置 及 
方向 有 关 。 血 管 分 支 造 影 成 像 示 意图 如 图 2-55 所 示 ， 图 中 将 血管 投影 到 造影 图 像 平面 ， 可 
以 看 出 血管 直径 、 长 度 和 角度 均 发 生 了 明显 变化 。 因 此 ， 基 于 造影 图 像 的 二 维 定量 分 析 没 有 
考虑 冠状 动脉 的 三 维 空间 位 置 和 方向 ， 其 分 析 结 果 的 准确 性 和 可 靠 性 较 差 ， 进 而 影响 到 临床 
诊治 冠 心病 的 质量 。 例 如 对 狭窄 动脉 植 人 支架 时 ， 需 要 根据 动脉 狭 罕 段 长 度 选择 支撑 架 的 长 
度 ， 文 架 过 长 或 过 短 均 会 增 大 动脉 再 狭窄 的 可 能 性 。 



























































2-55 ”血管 分 支 造 影 成 像 的 示意 医 























根据 重建 的 冠 脉 树 三 维 形态 结构 进行 血管 形态 参数 的 测量 和 分 析 ， 可 以 避免 透视 投影 成 
像 的 局 限 性 ， 有 效 地 提高 测量 的 准确 性 ， 为 冠 心病 的 诊治 提供 更 加 准确 可 靠 的 依据 。 本 节 主 
要 介绍 血管 直径 、 长 度 、 容 积 和 分 支 夹 角 、 曲 率 和 挠 率 等 参数 的 测量 方法 。 

(1) 血管 直径 

X 射线 造影 系统 的 透视 投影 具有 放大 成 像 的 效果 ， 因 此 三 维 血 管 直径 不 仅 和 图 像 中 血管 

影 的 直径 有 关 ， 而 且 与 血管 在 三 维 空间 的 位 置 也 有 关 。 式 (2-54) 给 出 了 由 二 维 直 径 a, 
和 点 尸 的 三 维 坐标 (xi ,yi z ) 计算 三 维 直 径 d 的 公式 ， 具 体 如 下 : 
d=d, Qm Xr (2-54) 
fu, tv +D; 
a tye +7 AAA X Y Z, S 中 点 己 到 X HRN, Ju +o + DE RRA P 
在 造影 图 像 上 的 投影 点 p, 到 X 射线 源 的 距离 。 
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(2) WERKE 

血管 段 长 度 是 临床 诊治 冠 心病 的 重要 参数 ， 例 如 给 某 段 狭窄 动脉 进行 支架 治疗 时 ， 需 要 
测量 动脉 狭窄 段 的 长 度 ， 由 此 选用 一 定 长 度 的 支架 ,支架 过 长 或 过 短 均 会 增 大 动脉 青 狭 罕 的 
可 能 性 。 目 前 的 测量 方法 主要 有 以 下 三 种 : 

1) 二 维 测量 方法 ,采用 自 适 应 的 椭圆 轮廓 沿 骨 和 架 行走 ， 根 据 轮廓 内 的 骨架 点 计算 平均 
矢量 ,然后 计算 出 该 段 中 心 线 的 长 度 '。 该 方法 虽然 有 效 地 提高 了 血管 段 长 度 测 量 的 精度 ， 
但 由 于 造影 系统 的 透视 投影 具有 缩短 效果 ， 这 种 根据 二 维 造影 图 像 测量 血管 段 长 度 的 方法 不 
可 避免 地 存在 较 大 的 误差 。 

2) 基于 三 维 血管 骨架 点 的 离散 方法 ， 直 接 用 三 维 血管 骨架 点 之 间 的 欧 氏 距 离 之 和 表示 
血管 段 长 度 ， 该 方法 存在 较 大 误差 ， 尤 其 是 血管 弯曲 程度 较 大 时 误差 更 大 。 

3) 曲线 积分 法 ， 如 2. 5. 5 WAE, 采用 基于 参数 曲线 的 立体 视觉 方法 完成 血管 骨架 的 
三 维 重建 ， 得 到 用 参数 曲线 (如 B 样 条 曲线 ) 表示 的 三 维 血 管 骨 架 ， 那么 就 可 以 利用 曲线 
的 积分 计算 血管 段 的 三 维 长 度 。 

(3) 血管 段 的 曲率 和 挠 率 

血管 段 曲率 的 变化 也 是 重要 的 临床 参数 ,例如 近 端 血管 的 曲率 是 经 皮 冠 脉 介入 手术 成 功 
的 关键 因素 ， 曲 率 的 变化 可 以 反映 是 否 存在 动脉 粥 样 硬化 等 。 在 得 到 用 B 样 条 曲线 表示 的 
三 维 管 腔 轴 线 之 后 ， 利 用 微分 几何 中 的 相关 公式 即 可 计算 出 轴线 上 各 点 处 的 曲率 和 挠 率 。 

在 图 2-56 中 ， 设 曲线 方程 为 c(*) = (x(s) ys) 2(5)) s [0,1] ,曲率 < 刻画 了 曲线 的 
弯曲 程度 , 它 等 于 曲线 的 切 矢 量 1(s) 相 对 于 弧 长 ; 的 转动 率 ， 计 算 公 式 如 下 :5 

TY S GP ey e y y oa 
(x *y" +2! 
搅 率 r 表示 井 线 的 扭曲 程度 ， 它 等 于 曲线 的 副 法 矢量 5(s) MDM TG s KEIR, HAAR 
A RU 
































- 2-56 
Cy'z" — y"z' ) 2 + (2! x" — gx! ) 2 + (x'y" -= xy! ) 2 ( ) 





n(s+As) 





图 2-56 血管 骨架 上 切 矢 量 、 主 法 矢量 和 副 法 矢量 治 弧 长 的 变化 























(4) 血管 分 支 夹 角 
血管 投影 的 分 支 夹 角 和 造影 角度 有 很 大 关系 ， 如 图 2-55 所 示 ， 所 以 直接 由 二 维 造 影 攻 
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像 测量 血管 分 支 夹 角 的 准确 性 较 差 。 为 了 提高 测量 精 
度 ， 可 在 三 维 重建 的 基础 上 利用 血管 的 方向 矢量 测量 血 
管 分 支 夹 角 。 图 2-57 中 ,坐标 系 OXYZ 中 血管 分 支点 
处 两 个 血管 分 支 的 单位 方向 矢量 分 别 为 到 (a Lb, ,ci ) A, 
(a,,5,,0) RERED d, = al Bec =1 Ald, 


























= Ja, +b, 4c =1, 图 2-57 的 三 角形 中 ， 点 p 对 应 的 x 
矢量 长 度 为 
d= (a,-a,)! + (b-b)? + (e,-¢,)? (2-57) 
于 是 ， 点 了 处 血管 分 支 夹 角 0 为 图 2-57 计算 血管 分 支 夹 角 的 示意 图 
d? «di-d' ag d? 
=; 一 一 一 一 一 一 | 三 —— ——. |= 1 - 一 一 
0 aeo 2d, d, aces 2 ) reco | (2-58) 


(5) 血管 段 体 积 

在 由 造影 图 像 重建 三 维 血管 的 过 程 中 ， 将 血管 横 截 面 假 设 为 椭圆 ， 如 图 2-36 所 示 ， 且 
根据 两 个 角度 的 二 维 直 径 信息 限制 椭圆 轮 廊 的 形状 ， 那 么 可 以 根据 相 邻 的 椭圆 横 截面 计算 血 
管 段 的 体积 。 图 2-58a 所 示 的 两 个 相 邻 椭圆 横 截 面 中 ， 下 椭圆 轮廓 的 长 短 轴 分 别 为 a, Mb, 
上 椭圆 轮廓 的 长 短 轴 分 别 为 a, 和 六 ， 两 个 骨架 点 之 间 的 矢量 为 贝 。 当 两 个 椭圆 轮 廊 平行 时 
该 血管 段 就 可 以 简化 为 图 2-58b 所 示 的 圆 台 ， 圆 台 上 下 底面 的 面积 分 别 为 C = a,b, MG, 
=7a,b;,， 则 圆 台 的 体积 》 

































































G, + VGG, +G, id. | 
1 


V= 3 





(2-59) 


by 





a) b) 





图 2-58 计算 血管 段 容 积 的 示意 图 
a) 相 邻 的 两 个 血管 椭圆 横 截面 o 计算 圆 台 体积 的 示意 图 
但 通常 情况 下 相 邻 的 两 个 椭圆 横 截面 并 不 平行 ， 所 以 需要 对 式 (2-59) 进行 修正 。 
图 2-58a 中 ， 上 下 轮廓 的 法 向 矢量 分 别 为 区 =a, x b, Ali, =a x 如， 则 该 段 血 管 的 方向 矢量 
Hin, =h +h REPRE Em 方向 上 的 投影 面积 为 
G, = 7 | d, | | b; |cosu; (2-60) 
Hp, i=l, 2, um ten Mn, ZW, A 
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(2-61) 
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截面 间 的 距离 为 
































h,= | d, | * cosh; (2-62) 
st, d, 是 上 轮廓 和 下 一 个 轮廓 的 骨架 点 之 间 的 矢量 ; ob, Aen, Fld, 之 间 的 夹 角 ， 且 
> d 
jn [em i (2-63) 
Ir lld; | 
则 该 段 血 管 的 体积 了 的 计算 公式 如 下 : 
G, + GG, +G, 
Vzh,- 
3 
a+ |d, | + cosh MES ENTIRE EMT FU 
= E ~+ (|a || |eosu, + [a [ la || b | [os |cosu,cosu, + | a, | | b, cosu, ) 


(2-64) 
2.7 感 兴趣 血管 段 最 佳 造影 视角 的 选取 


X 册 线 造影 成 像 的 最 大 缺陷 在 于 把 空间 结构 重 炙 到 二 维 图 像 上 ， 即 投影 成 像 。 由 于 投影 
成 像 ， 血 管 结构 可 能 在 造影 图 像 中 相互 重 钱 而 影响 医生 观察 图 像 。 如 果 图 像 中 感 兴趣 病变 区 
域 恰 好 被 其 他 血管 或 组 织 遮 盖 ， 那 它 就 几乎 丧失 了 诊断 价值 。 另 外 ， 在 实际 的 造影 过 程 中 ， 
由 于 造影 角度 选择 不 当 还 会 导致 在 造影 图 像 中 感 兴趣 血管 段 的 长 度 缩短 ， 进 而 影响 血管 段 长 
度 、 血 管 直径 和 血管 狭 窗 百分比 等 参数 的 二 维 定量 分 析 精 度 。 

由 于 血管 的 重合 和 投影 缩短 ， 目 前 在 冠 心病 的 临床 诊断 中 ， 医 生 一 般 选择 多 个 角度 进行 
造影 ， 从 中 选择 最 佳 的 造影 图 像 ， 并 测量 血管 狭 窗 百分比 和 狭 窗 长 度 等 参数 ， 根 据 测 量 绪 
和 临床 经 验 诊断 冠 心病 和 选择 球 守 的 大 小 或 植 入 支架 的 长 度 。 这 种 方法 在 很 大 程度 上 取决 于 
医生 的 临床 经 验 和 专业 知识 ， 而 且 由 于 需要 进行 多 次 造影 会 增加 总 的 放射 剂量 和 造影 剂量 。 

在 利用 造影 图 像 三 维 重 建 冠状 动脉 树 的 基础 上 ， 可 对 感 兴 趣 血 管 段 的 最 佳 视角 进行 估 
算 ， 而 在 最 佳 视角 下 对 感 兴 趣 血管 段 的 定量 分 析 能 有 效 地 提高 其 形态 参数 的 测量 精度 ， 用 于 
间 导 介入 性 治疗 。 此 外 ， 通 过 建立 计算 机 辅助 最 佳 视角 确定 系统 ， 还 可 以 辅助 医生 在 计算 机 
上 更 好 地 观察 病灶 部 位 '” 。 


2.7.1 感 兴趣 血管 段 最 佳 视角 的 定义 


血管 段 的 视角 即 为 其 投影 方向 ， 由 于 可 以 用 造影 角度 来 表示 ， 因 此 最 佳 视角 又 称 为 最 佳 
造影 角度 。 如 2. 2. 3 节 中 所 述 ， 由 于 造影 成 像 系统 的 机 械 机 构 等 因素 的 限制 ， 在 选取 造影 
度 时 一 般 不 用 太 大 的 CRAN/CAUD 角度 ， 否 则 对 于 病人 身体 和 图 像 增 强 器 的 位 置 安排 会 有 
困难 ， 且 由 于 X 射线 穿 过 人 体 的 路 程 增 大 ， 造 影 剂 的 注入 量 会 增多 ， 对 人 体 有 害 。 在 实际 
操作 中 ， 造 影 角度 一 般 选 择 在 LA090° ~ RA090°* 和 CAUD45° ~ CRAN45。 范 围 之 内 09 。 

感 兴趣 血管 段 最 佳 视角 满足 以 下 两 个 条 件 ''"|. 

1) 最 小 血管 遮盖 :在 造影 图 像 中 ， 感 兴趣 血管 没有 被 其 他 血管 庶 羡 。 

2) 最 小 投影 缩短 投影 方向 牌 直 于 感 兴 趣 血 管 段 ， 即 血管 段 与 图 像 增强 器 平 本 
与 X 射 线束 垂直 。 
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FH TF fL EE ERE A a Haft ML ET 3E a, T3677 Te BR BRO EAR) Zn, FE] 2-59 
中 ， 用 具有 狭窄 段 的 圆柱 模拟 血管 于) ， 左 图 是 单 血管 分 支 右 图 是 一 个 血管 分 支 模型 ， 在 
靠近 分 支 处 的 主 血管 上 有 一 处 狭窄 。 左 图 说 明了 不 同 的 投影 方向 对 血管 狭窄 的 影响 ， 也 即 血 

管 投 影 缩 短 对 血管 狭窄 的 影响 。 其 中 ， 第 一 幅 图 像 是 投影 方向 垂直 圆柱 时 的 图 像 ， 此 时 的 投 

影 方向 为 最 佳 投影 方向 ， 能 够 得 到 狭窄 百分比 的 正确 数值 ， 其 余 图 像 分 别 为 投影 方向 偏离 最 
佳 投影 方向 10°, 20°% 30" 时 的 图 像 。 可 以 看 出 ， 投 影 方向 越 偏离 最 佳 投影 方向 ， 观 察 到 的 
血管 狭窄 百分比 也 越 来 越 小 ， 导 致 对 血管 狭窄 程度 的 低估 。 右 岁 用 血管 分 支 模 型 说 明了 其 他 
血管 分 支 对 血管 狭窄 的 庶 羡 影响 ， 四 幅 图 像 的 投影 方向 都 垂直 于 主 血管 ， 在 第 一 幅 图 像 上 ， 
投影 方向 同时 垂直 于 主 血管 和 分 支 血 管 ， 此 时 的 投影 方向 为 最 佳 投 早 方向， 其 余 图 像 的 投影 
方向 分 别 为 沿 垂直 主 血 管 的 方向 旋转 40%。、60。 及 80。。 可 以 看 出 ， 尽 管 投 影 方向 一 直 垂 直 于 
有 狭窄 的 主 血管 ， 但 随 着 投影 方向 偏离 最 佳 投影 方向 的 增 大 ， 血 管 分 支 对 主 血管 狭窄 的 遮盖 
也 越 来 越 严重 。 在 实际 情况 中 ， 由 于 可 能 同时 存在 血管 投影 缩短 和 血管 遮盖 ， 因 此 投影 方向 
对 投影 成 像 的 影响 会 更 加 复杂 。 


HHHH ns 


图 2-59 ”血管 模型 的 投影 图 像 '"" 


同一 时 刻 不 同 造影 角度 的 造影 图 像 ("1 如 图 2-60 所 示 ， 从 图 2-60a 和 图 2-60b 估算 出 的 
血管 狭窄 百分比 分 别 为 50% 和 25%。 图 2-60c 是 最 佳 视角 下 的 造影 图 像 ， 据 此 估算 出 的 血 
管 狭 窗 百 分 比 为 90% 。 可 以 看 出 ,图 2-60a 和 2-60b 都 低估 了 血管 狭窄 ， 因 此 投影 方向 的 
选择 对 获得 临床 参数 的 正确 数值 是 至 关 重 要 的 。 























图 2-60 ”同一 时 刻 不 同 造影 角度 的 造影 图 像 ''" 
a) RAO 30° b) LAO 43°CRAN 33° c) 最 佳 视角 RAO15°CAUD 30° 


由 于 满足 最 小 投影 缩短 的 投影 方向 一 般 有 很 多 ， 因 此 ， 在 计算 感 兴趣 血管 段 最 佳 视角 的 
过 程 中 ,一般 先 计算 出 满足 最 小 投影 缩短 的 投影 方向 ， 然 后 再 在 这 些 投影 方向 中 计算 满足 最 
小 血管 遮盖 的 投影 方向 ， 从 而 得 到 最 佳 投 影 方向 ， 也 就 是 感 兴 趣 血 管 段 的 最 佳 视角 。 
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2.7.2. 感 兴 趣 血 管 段 的 投影 缩短 百分比 


在 图 2-55 中 ， 造 影 图 像 中 血管 投影 的 大 小 和 形状 不 仪 和 血管 的 实际 大 小 和 形状 有 关 ， 
而 且 和 X 射线 的 方向 有 关 。 因 此 ， 这 种 基于 造影 图 像 的 定量 分 析 结 果 在 很 大 程度 上 取决 于 
医生 的 经 验 和 专业 知识 ， 诊 断 结果 具有 很 大 的 主观 性 和 偏差 
在 图 2-61 中 ， 感 兴趣 血管 段 的 中 心 在 垂直 投影 平面 的 射线 束 方向 (一般 称 为 X 射线 投 
影 方向 ) 上 。9 是 X 射线 投影 方向 与 血管 段 方向 之 间 的 夹 角 ， 感 兴趣 血管 段 的 三 维 长 度 为 
A， 其 投影 到 造影 图 像 上 的 血管 长 度 为 1， 此 时 工 和 1 的 关系 式 如 下 : 

















l= ALsin8 (2-65) 
其 中 ,A 为 透视 放大 系数 ， 可 由 以 下 公式 计算 . 
pa Mt e Di (2-66) 
Vx ty tZ 


其 中 各 符号 的 含义 如 图 2-62 Pras, 53 S, AXR, OO, 是 图 像 A MAUD, P, 为 坐标 系 
X,Y,Z,S, 中 的 三 维 空间 点 P(,, yi, z1)( 即 感 兴趣 血管 段 的 中 心 点 ) 经 透视 投影 到 图 像 A 
上 的 点 ,pi 在 图 像 平 面 坐标 系 U VO, 中 的 坐标 为 (wi v), Vai tyi +7, eA XY ZS 
中 点 P 到 点 Si 的 距离 ， Ju tv; +Di 是 坐标 系 U, V, 0, 中 点 pi 到 点 S, 的 距离 。 





























图 2-62 X 射线 造影 系统 的 透视 投影 放大 系数 示意 图 




















在 图 2-63 中 ， 感 兴趣 血管 段 的 中 心 不 在 垂直 投影 平面 的 射线 束 方向 上 ， 也 就 是 不 在 X 
射线 源 的 投影 方向 上 ，a 是 通过 感 兴趣 血管 段 中 心 点 的 射线 与 投影 方向 之 间 的 夹 朋 ， 此 时 L 
和 1 的 关系 如 下 


lcosa 


XTCOCTTS (2-67) 
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在 实际 造影 中 ，X 射线 源 至 造影 平面 的 距离 约 为 100 cm， 造 影 平 面 的 半径 约 为 8.9cm， 因 此 
最 大 的 a 约 为 5.09*， 在 实际 应 用 中 一 般 不 考虑 a 的 影响 。 




















X 射 线 源 














到 2-63 X 射线 投影 方向 不 经 过 血管 段 中 心 时 的 血管 投影 缩短 示意 图 


















































由 上 面 分 析 可 知 ， 计 算 血 管 投 影 缩短 百分比 的 公式 如 下 : 

F, - (1 sin) x 100% (2-68) 

AF, 6 是 X 射线 投影 方向 与 血管 段 方 向 之 间 的 夹 角 。 当 909=0? 时 有 100% 的 投影 缩短 ， 此 

时 投影 方向 和 血管 段 垂 直 于 投影 平面 ， 当 9 =90* 时 ， 也 就 是 血管 段 平 行 于 投影 平面 时 ， 血 

管 段 在 图 像 平面 上 的 投影 没有 缩短 ， 血 管 投 影 缩 短 百 分 比 为 零 ， 此 时 的 投影 方向 即 为 无 投影 

缩短 的 最 佳 投影 方向 。 显 然 ， 投 影 方向 越 偏离 最 佳 投影 方向 ， 即 0 越 偏离 90* ， 血 管 投影 缩 
短 百分比 就 越 大 。 可 以 定义 如 下 参数 作为 评价 投影 方向 偏离 最 佳 投 影 方向 的 程度 . 

$ = |90° - 8| (2-69) 

可 以 看 出 ， 随 着 投影 方向 偏离 最 佳 投影 方 向 的 增 大 ， 即 随 着 6 增 大 ， 血 管 投影 缩短 百 分 
比 也 随 之 增 大 ， 相 应 的 血管 形态 参数 (如 血管 长 度 、 分 支 夹 角 、 血 管 狭 窄 百 分 比 等 ， 的 测 
量 误 差 也 越 大 。 因 此 ,9 可 以 作为 一 个 评价 投影 方向 优 劣 的 指标 ，9 越 小 ， 则 投影 方向 越 接 
近 最 佳 投 影 方向 。 

在 图 2-64 中 ， 用 直线 段 表 示 感 兴趣 血管 段 ， 图 2-64a 中 的 投影 方向 垂直 于 血管 段 I 和 
血管 段 I ， 因 此 两 血管 段 在 图 像 上 的 投影 没有 缩短 。 但 由 于 两 血管 段 相 对 于 图 像 增 强 器 的 位 
置 不 同 ， 它 们 有 不 同 的 透视 放大 系数 。 在 图 2-64b 中 ， 投 影 方向 与 血管 段 II 和 血管 段 IV 成 
45° 角 ， 因 此 两 个 血管 自在 投影 图 像 上 有 大 约 30% 的 缩短 。 图 2-65a PIERRA RKI 
短 ， 图 2-65b 中 的 血管 段 有 20% 的 投影 缩短 。 临 床 造影 图 像 中 感 兴趣 血管 段 投 影 缩短 的 典 
型 例子 如 图 2-66 所 示 ， 图 中 两 个 白色 矩形 之 间 的 血管 段 为 感 兴趣 血管 段 ， 两 图 的 造影 角度 
分 别 为 LA050°CAUD2°* 和 RAO30°CAUD2°， 感 兴趣 血管 段 的 缩短 百分比 分 别 为 3% 和 58% 。 





























投影 图 像 











图 2-64 用 直线 段 表 示 血 管 段 的 投影 缩短 示意 图 
a) 血管 投影 缩短 0% b) 血管 投影 缩短 30% 









































满足 感 兴趣 血管 段 最 小 投影 缩短 的 投影 方向 示意 图 如 图 2-67 所 示 。 在 图 2-67a 中 ,用 
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mgg 图 像 增强 器 图 像 增强 器 


X 射 线 源 TS 





a) b) 


图 2-65 血管 段 投 影 缩 短 示意 图 
a) 血管 段 投 影 缩短 0% b) 血管 投影 缩短 20% 















































图 2-66 ”临床 造影 图 像 中 感 兴趣 血管 段 投 影 缩短 的 典型 例子 
a) LAO50*CAUD2。 b) RAO30°CAUD2° 


圆柱 表示 单 分 支 血 管 段 ， 圆 柱 垂直 于 平面 ， 平 面 内 的 投影 方向 都 满足 最 小 投影 缩短 ， 由 于 造 
影 成 像 系统 的 机 械 限 制 ， 只 能 选取 在 到 范围 内 的 投影 方向 。 在 图 2-67b 中 ， 血 管 分 支 处 的 两 
个 方向 矢量 所 决定 的 平面 为 厂 ， 因 此 在 计算 分 支 夹 角 时 ， 只 有 垂直 于 平面 万 的 投影 方向 才 
满足 最 小 投影 缩短 。 












投影 方向 1 _ 投影 方向 2 





方向 向 量 





a) b) 
图 2-67 满足 感 兴趣 血管 段 最 小 投影 缩短 的 投影 方向 示意 图 
a) 单 分 支 血 管 段 最 小 投影 缩短 方向 示意 图 b) 血管 分 支 最 小 投影 缩短 方向 示意 图 


2.7.3 满足 感 兴趣 血管 段 最 小 投影 缚 短 千 影 角 度 的 计算 


由 于 可 用 造影 角度 来 表示 投影 方向 ， 因 此 获取 感 兴趣 血管 段 的 最 佳 投影 方向 也 就 是 寻找 
最 佳 造影 角度 〈 最 佳 视角 ) ， 一 般 是 先 获 取 满 足 最 小 投影 缩短 的 造影 角度 范围 ， 然 后 再 寻找 
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满足 最 小 血管 遮盖 的 造影 角度 。 

满足 感 兴趣 血管 段 最 小 投影 缩短 造影 角度 的 计算 方法 主要 包括 几何 法 、 血 管 投影 缩短 最 
小 化 法 和 平面 拟 合 法 。 为 了 表述 方便 ， 本 节 所 提 到 的 最 佳 视角 均 指 满足 最 小 投影 缩短 的 造影 
角度 。 

(1) 几何 法 

利用 几何 方法 获取 满足 最 小 投影 缩短 的 造影 角度 时 ， 需 要 包含 感 兴趣 血管 段 的 两 幅 同 一 
时 刻 不 同 造影 角度 的 图 像 ， 在 每 幅 图 像 中 指定 感 兴趣 血管 段 的 起 点 和 终点 ， 由 此 两 点 和 造影 
图 像 对 应 的 X 射线 源 构成 平面 ， 即 图 2-68 中 的 平面 Sp, pi; fI 9pp， ， 两 个 平面 的 交叉 线 
pipa 即 为 感 兴趣 血管 段 的 三 维 位 置 ， 垂 直 于 该 交叉 线 中 心 的 投影 方向 即 为 最 佳 投影 方向 。 满 
足 最 小 投影 缩短 的 造影 角度 范围 ”如 图 2-69 所 示 ， 图 中 两 条 曲线 分 别 是 两 段 血 管 的 满足 最 
小 投影 缩短 的 造影 角度 范围 ， 由 于 机 械 等 方面 的 限制 ， 一 般 只 能 取 图 中 阴影 部 分 的 造影 
度 。 当 感 兴趣 血管 段 是 分 支 血管 时 ， 其 最 佳 视角 为 同时 满足 各 分 支 最 小 投影 缩短 的 造影 
度 ， 即 图 中 两 曲线 的 交点 。 

几何 法 的 优点 是 不 需要 进行 三 维 重建 ， 运 算 速度 快 ， 但 是 它 对 于 相对 曲折 的 血管 段 误差 
较 大 。 







































































— Segment 1 
—-— Segment 2 



































图 2-68 几何 法 计算 最 佳 视角 的 示意 图 图 2-69 ”满足 最 小 投影 缩短 的 造影 角度 范围 '3 





























(2) 血管 投影 缩短 最 小 化 法 
在 三 维 重建 冠状 动脉 树 的 基础 上 ， 利 用 B 样 条 曲线 拟 合 感 兴 趣 血 管 段 的 三 维 骨 架 ， 通 
过 曲线 的 曲率 和 挠 率 来 控制 血管 段 上 点 的 选择 ， 并 利用 曲线 在 所 选 点 处 的 切 矢 量 作为 血管 段 
在 该 点 处 的 方向 矢量 ， 通 过 使 血管 投影 缩短 最 小 化 来 获得 满足 感 兴趣 血管 段 最 小 投影 缩短 的 
造影 角度 。 
Ww C(t) =(x(t), y(t), 2(t)) (sl0,1]) 为 用 B 样 条 曲线 表示 的 感 兴趣 血管 段 荆 的 三 
维 骨架 ， 其 形状 变化 可 以 用 曲率 和 挠 率 来 描述 。 设 C() G21,2, m) RATE C) LER 
的 m 个 点 。 利 用 曲率 和 搁 率 来 控制 参数 1 的 选取 ， 公 式 如 下 .: 
t, =0 
t=t th A j=2, 3, t, m 








(2-70) 
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即 在 曲率 和 挠 率 较 大 的 地 方 多 选 点 ， 反 之 则 少 选 。 式 中 ，A 为 步 长 , m 的 选取 方法 是 .如果 
<1 Ht, 1, 则 m=j+1, £l. 1 是 步 长 权重 参数 ， 其 计算 公式 如 下 : 


k, SA Si- A El (2-71) 


j-1 








max 


"P K, 和 T， 分 别 是 C (0) 的 最 大 曲率 和 
挠 率 ; A 和 刀 是 权重 参数 。 
已 知 造影 角度 (a, B) ,血管 段 工 的 投影 缩短 百分比 下 为 





F,(a,B) 24 x 100% (2-72) 
((a,B 








E 


Sys 


式 中 ， C(t) Et AA lt, |e | ev; WEE; 0° <0, <90° RED, AER In] tz, 之 
间 的 夹 角 ; z, = ( — cosina, — sing ,cosBcosa) 。 通过 使 F, 最 小 化 即 可 获得 满足 血管 段 了 最 小 
0 E T (a, 8). 公式 如 下 : 


> |5|(1 - sing,) 
minF,(a,8) == - x 100% (2-73) 
| 2, ll 
当 感 兴 役 是 多 分 支 血 管 段 (例如 血管 分 支 时 ， WL-iÓL,L,e,LI 为 选取 的 
k SCALES BS, pi tae an 7a COR FG Mia PAE (a, B): 


k m; 

2. >, 1,10 - sinB,) 
zl 
k mj 
2. 2. Il 


3X (2-73) 和 (2-74) P, -90°<a<90°; -45°<B<45°; 0° «0, <90° KE v FII 5 In] et 
z 之 间 的 夹 角 ; v,(j 21,2, m) EMA Bc L, ERIS EE; m, 是 在 L 上 均匀 选取 的 点 。 

(3) 平面 拟 合法 

实际 应 用 中 ， 医 生 关 心 的 仅 是 血管 狭窄 附近 的 病变 状况 。 因 此 ， 可 选取 血管 狭窄 附近 的 
血管 段 为 感 兴趣 血管 段 ， 在 对 感 兴 趣 血 管 段 进行 三 维 重 建 和 B 样 条 曲线 拟 合 后 ， 按 照 式 
(2-70) 在 感 兴趣 血管 段 上 选取 m 个 采样 点 ， 这 些 采 样 点 可 近似 拟 合 到 一 个 平面 上 ， 则 平行 
于 拟 合 平面 的 法 向 量 方向 就 是 满足 感 兴趣 血管 段 最 小 投影 缩短 的 投影 方向 。 

利用 平面 拟 合 法 来 获取 满足 最 小 投 景 8 缩短 的 造影 角度 时 ， 计 算 精 度 很 大 程度 上 取决 于 平 
面 拟 合 的 精度 ， 可 利用 最 小 二 乘法 或 者 最 佳 平 面 拟 合法 来 获得 采样 点 的 拟 合 平面 。 前 者 是 令 
采样 点 与 拟 合 平面 之 间 的 误差 平方 和 最 小 得 到 拟 合 平面 的 参数 ， 后 者 是 使 拟 合 平面 尽 可 能 通 
近 选 取 的 采样 点 ， 即 希望 采样 点 与 拟 合 平面 间 的 最 大 偏差 达到 最 小 ， 满 足 这 种 要 求 的 拟 合 平 
面 即 为 最 佳 拟 合 平面 。 

本 节 介 绍 了 三 种 满足 感 兴 趣 血 管 段 最 小 投影 缩短 最 佳 造影 角度 的 计算 方法 ， 这 三 种 方法 
STR, RING 2-2. 它们 可 应 用 于 不 同 的 场合 ， 例 如 ， 在 对 精度 要 求 不 高 且 感 兴 
血管 段 是 近似 直 血 管 段 的 情况 下 ， 可 以 选用 几何 法 ; 在 精度 要 求 较 高 且 感 兴趣 血管 段 吉 构 比 
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minF,( a ,B) == x 10096 (2-74) 
a. B 



















































































































































































较 复杂 的 情况 下 ， 可 以 选用 血管 投影 缩短 最 小 化 法 或 平面 拟 合法 。 
表 2-2 三 种 满足 感 兴趣 血管 段 最 小 投影 缩短 的 最 佳 视角 计算 方法 的 比较 


几何 法 血管 投影 缩短 最 小 化 法 平面 拟 合法 
不 需要 三 维 重 建 ， 运 算 量 小 ， 运 
算 速度 快 ， 算 法 简单 
计算 精度 低 ， 不 适用 于 较 弯 曲 和 
缺点 ee T N 算法 相对 复杂 不 适用 于 挠 率 较 大 的 血管 段 
扭曲 的 血管 自 









































计算 精度 高 ， 运 算 速度 较 忆 计算 精度 较 高 ， 运 算 速 度 校 忆 



























































2.7.4 ”满足 感 兴趣 血管 段 最 小 谈 六 造影 角度 的 计算 


造影 角度 选择 的 不 当 不 仅 会 使 血管 投影 的 尺寸 和 形态 与 实际 不 一 致 ， 而 且 感 兴趣 血管 段 
可 能 被 其 他 血管 段 的 投影 性 盖 从 而 影响 观察 。 因 此 ,正如 2.7.1 节 中 分 析 的 ， 尽 管 图 2-59 
右 图 中 后 面 三 幅 图 像 的 投影 方向 都 满足 最 小 投影 缩短 ,但 是 由 于 让 盖 的 影响 ， 同 样 无 法 获得 
血管 狭窄 的 准确 值 。 

(1) 血管 遮盖 的 定义 

投影 图 像 中 血管 之 间 的 重生 遮盖 如 图 2-70 所 示 ， 图 中 血管 段 S, 表示 感 兴 趣 血 管 段 区 
ik, S 表示 其 他 血管 段 ， 图 中 阴影 部 分 为 两 血管 段 的 重 闭 部 分 ， 其 面积 的 大 小 反映 了 两 血 
管 相互 遮盖 的 程度 ， 重 着 部 分 的 面积 越 大 ， 相 互 遮盖 也 就 越 严 重 。 可 以 用 重 闭 部 分 的 面积 与 
感 兴趣 血管 段 的 面积 百分比 作为 评价 血管 诞 盖 的 指标 ， 其 公式 如 下 : 

_ Area(S, 1S, ) 
Area( S|) 
IUP, Area (S, ) 表 示 感 兴趣 血管 段 的 面积 :Area( Sm S, ) 表示 感 兴趣 血管 段 与 其 他 血管 段 
相交 部 分 的 面积 。 常 用 区 域内 的 像素 数目 作为 区 域 面 积 的 近似 ， 即 用 下 式 近 似 计算 血管 遮盖 
百分比 : 

































































x100% (2-75) 






































_ TICS, 9S, ) 
R= TIKS) 
式 中 , TICS, ) 和 IILCS mn 5, ) 分 别 表示 血管 段 S$ AS, 与 S, 相交 区 域内 的 像素 总 数 。 


x 100% (2-76) 


Sc 








图 2-70 血管 之 间 遮 盖 示 意图 











(2) 感 兴趣 血管 段 最 小 诞 盖 的 计算 
设 C(t) = (a(t), y), z 00) (es[0,1]) 为 用 B 样 条 曲线 表示 的 各 三 维 血管 段 的 骨 
AR, Li(i=1,2,…,n) 是 以 C, (0) 为 中 心 线 、 完 成 表面 重建 的 血管 段 ，$; 是 疡 在 造影 角度 
(a, B) 下 的 投影 ，n 为 血管 段 的 数目 ，L, 为 感 兴趣 血管 段 ， 造 影 角度 为 (a, 8B) ， 其 遮盖 百 分 
比 可 由 下 式 计算 : 
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Is(sn( Ù s)) 


= i=1,i¥k m 
F (a,B) = CS) x 100% (2-77) 





式 中 ，IL.。($,) 表 示 在 造影 角度 (a, 6) 下 工 ,的 投影 5, 包 括 的 像素 数 ，; Us, 表示 其 他 血管 
段 在 投影 图 像 上 的 像素 。 设 Y, 为 满足 L 最 小 投影 缩短 的 造影 角度 (o, B) 的 范围 ， 则 同时 
满足 最 小 投影 缩短 和 最 小 遮盖 的 造影 角度 ( 即 最 佳 视角 ) 可 通过 使 Ff 最 小 化 获得 ， 公 式 
P: 





min F,(a,B) (2-78) 


(a, B) C V, 

为 了 进一步 降低 计算 量 和 算法 复杂 度 ， 可 以 把 血管 间 的 遮盖 分 为 如 图 2-71 所 示 的 两 种 
情况 。 在 计算 满足 最 小 遮盖 的 造影 角度 时 ， 如 果 在 角度 (a, B) 下 的 投影 图 像 中 S, 的 中 心 
线 c(t1) 和 5, 的 中 心 线 c,(1) 相交， 则 5; 必然 会 对 5 形成 遮盖 ， 即 该 造影 角度 不 满足 最 小 庶 
mo WW, 表示 满足 感 兴趣 血管 段 工 最 小 投影 缩短 的 角度 范围 ， 那 么 对 于 e, 中 的 角度 ， 可 
以 通过 计算 在 其 相应 的 投影 图 像 中 感 兴趣 血管 段 中 心 线 与 其 他 血管 段 中 心 线 的 相交 情况 进 一 
步 缩小 w, 的 范围 。 即 如 果 在 角度 (a, B) eV, 下 的 投影 图 像 中 存在 与 c(t) 相交 的 其 他 血管 
段 中 心 线 c(t) (izk)， 则 把 该 角度 从 Y 中 去 除 ， 得 到 角度 集合 VS, ARWTF: 

P, = | (a,B) | Cœ, B) CH, (c (D) NAE) ag =O} (2-79) 
显然 ， 对 于 OW. PEZAR, CE eR, RR E Be A E R, H. 
c(t1) 与 c,(1) 没 有 交点 , 但 是 还 可 能 存在 如 图 2-71b 所 示 的 血管 重 肆 ， 因 此 需要 在 W, 中 继 
续 寻 找 最 佳 视角 。 




















图 2-71 血管 间 谈 盖 情况 示意 图 








a) 两 血管 段 中 心 线 相交 b) 两 血管 段 中 心 线 不 相交 但 区 域 重 装 


对 于 图 2-71b 所 示 的 血管 重 铸 情况， 首先 在 图 像 中 定义 一 个 包括 感 兴趣 血管 段 的 矩形 
区 域 ， 如 图 2-72 所 示 ， 图 中 5 为 感 兴趣 血管 段 L 的 投影 ，5, 为 血管 段 工 的 投影 ， 图 2-72a 
中 5, 的 中 心 线 和 和 矩形 区 域 边界 相交 于 两 点 4 和 B。 和 矩形 区 域 的 大 小 1 xh 为 能 够 完全 包括 感 
兴趣 血管 段 的 区 域 , 为 了 防止 出 现 S Ss EE, E $; 的 中 心 线 与 矩形 区 域 不 相交 的 情况 ， 
即 如 图 2-72b 所 示 的 情况 ， 将 矩形 区 域 放 大 为 (1+6) x (h+6)， 其 中 : 


6= max {d} (2-80) 


1<iSn 
d" S 的 最 大 直径 。 显 然 ， 和 矩形 区 域 经 过 上 述 放 大 后 ， 只 有 当 5, 的 中 心 线 c,(1) SHRI DOR 
边界 有 交点 时 ，5, 才 有 可 能 对 8, 形 成 遗 盖 ， 并 且 只 有 两 个 交点 〈 即 图 2-72a 中 的 点 4 A B) 
之 间 的 血管 段 会 对 5, 形 成 遮盖 。 用 71(i=1,2,…,m,) 表 示 点 4 和 B 之 间 的 血管 段 中心 线 ， 在 
1 上 均匀 选取 m, MA pi e {pl pl, p}, 48 p] 处 的 二 维 血 管 半径 为 (j=1,2,… ,ms)。 
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EE, Æ c,(t) 上 均匀 选取 m, 个 点 pj,(1=1,2,…,mi), 7 为 其 对 应 的 血管 半径 。 在 计算 血管 
遮盖 时 ， 只 需要 考虑 /所 对 应 的 血管 段 对 $, 的 遮盖 情况 。 在 图 2-72a F, LPRA pi 5j p P 
各 点 的 距离 最 小 值 为 


bz min. {lp | (2-81) 
WX (2-81) 取 最 小 值 时 对 应 中 的 点 为 ， 如 果 满 足下 式 ， 
E - (ri *r,) «0 (2-82) 


则 S. SJB SG ae; DE 1. 中 的 所 有 像素 都 不 满足 式 (2-82) ， 则 在 该 造影 角度 下 的 投影 
图 像 中 其 他 血管 段 都 不 会 对 感 兴趣 血管 段 形成 这 盖 ， 此 时 的 造影 角度 同时 满足 最 小 投 时 区 缩短 
和 最 小 血管 遮盖 ， 即 为 最 佳 视角 。 




















图 2-72 包括 感 兴趣 血管 段 的 矩形 区 域 


a) 血管 不 重 


























在 临床 诊断 中 ， 其 他 血管 段 虽然 没有 对 感 兴趣 血管 段 形成 遮盖 ， E 

， 同 样 会 影响 医生 对 感 兴趣 血管 段 的 观察 和 测量 ， 因 此 在 满足 最 小 遮盖 的 投影 图 像 中 ， 
pua uc 一 定 的 距离 ， 即 对 式 (2-82) 3EfMEIER 到 如 下 公式 ， 

E-(r+r,) <e (2-83) 
其 中 ，e 为 大 于 0 的 常数 。 

前 面 介 绍 了 两 种 计算 血管 最 小 遮盖 的 方法 ， 式 (2-78) 的 计算 方法 具有 普遍 意义 ， 但 
是 其 计算 量 大 ， 算 法 复杂 ; 第 二 种 计算 方法 不 需要 提取 血管 区 域 和 计算 具体 的 遮盖 百分比 ， 
它 首 先 利用 其 他 血管 段 中 心 线 与 感 兴趣 血管 段 中 心 线 的 相交 情况 把 血管 遮盖 分 为 两 种 情况 ， 
1 s o0 5 o AO a 
趣 血 管 段 的 遮盖 情况 ， 从 而 获得 满足 最 小 遮盖 的 造影 角度 ， 这 种 算法 简单 ， 计 算 量 小 。 

上 述 两 种 算法 都 是 在 满足 最 小 投 早 DE 4004 90.9 0 1 
度 即 为 感 兴趣 血管 段 的 最 佳 视角 。 


2.8 二 维 运动 跟踪 和 估计 























2.8.1 冠 脉 运 动 估计 的 日 的 和 意义 


临床 实践 证 明 ， 左 心室 的 收缩 异常 是 发 生 冠 状 动脉 疾病 的 一 个 重要 标志 ， 而 心室 壁 运动 
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现 有 的 成 像 系统 无 法 得 到 一 个 或 多 个 心脏 周期 中 有 关心 肌 运 动 的 实时 空间 /时 间 信 息 ， 因 而 
一 般 只 是 估计 病变 部 分 的 运动 。 这 项 复杂 的 工作 通常 由 经 验 丰 富 的 专家 来 完成 ， 由 左 心 室 造 
影 图 像 (Ventriculogram) 进行 定量 测量 (例如 心室 的 体积 和 左 心室 的 整体 运动 ) 和 定性 估 
计 (例如 腔 室 的 形态 和 肌肉 损伤 的 程度 等 )" 。 辅 助 医生 诊断 的 自动 心脏 运动 解释 多 数 都 
是 在 二 维 空间 中 进行 ， 即 采用 二 维 心室 造影 图 像 ， 比 较 左 心室 在 舒张 期 和 收缩 期 的 轮廓 。 而 
实际 的 心脏 运动 是 三 维 的 ， 并 且 包 括 许多 复杂 的 运动 形式 ， 因 而 其 结果 是 不 准确 的 。 

心室 并 不 是 心脏 运动 信息 的 唯一 来 源 。 冠 状 动脉 分 布 于 心 外 膜 的 表面 ， 在 心动 周期 中 随 
心脏 有 节律 的 运动 ， 因 此 冠 脉 的 运动 可 反映 心脏 本 身 的 运动 ， 通 过 研究 冠 脉 的 运动 可 辅助 诊 
断 相关 的 心脏 疾病 。 在 应 用 于 临床 的 心脏 成 像 技 术 中 ，X 射线 冠 脉 造影 是 提取 血管 时 间 和 空 
间 运 动 信息 的 最 佳 手 段 ，CAG 图 像 序列 不 仅 可 提供 冠 脉 血管 腔 被 造影 剂 重 填 后 的 投影 轮廓 ， 
检测 缺 血性 损伤 的 位 置 和 程度 ， 而 且 与 同一 场景 的 静态 图 像 相 比 ， 图 像 序列 记录 了 心脏 搏动 
时 的 心室 和 冠状 动脉 的 形态 和 运动 ， 以 及 心脏 的 供血 功能 等 动态 信息 。 采 用 计算 机 辅助 的 方 
法 ， 通 过 分 析 不 同时 刻 造影 图 像 中 的 冠 脉 树 ， 可 提取 出 血管 的 运动 信息 ， 获 得 以 运动 场 、 形 
状 的 变化 和 运动 描述 方式 表达 的 丰富 的 整体 /局 部 运动 信息 。 根 据 冠 脉 的 运动 信息 ， 还 可 进 
行 潜 在 的 病理 性 运动 检测 ， 提 取出 有 临床 参考 价值 的 室 壁 运动 参数 。 冠 脉 的 中 心 线 分 布 于 心 
肌 的 表面 ， 它 们 的 位 移 与 相关 心 外 膜 的 位 移 是 相同 的 ， 因 此 通过 跟踪 和 考察 冠 脉 的 运动 ， 可 
以 分 析 相 关心 肌 的 局 部 /整体 运动 ， 探 索 冠 状 动脉 呢 样 硬化 的 发 病 机 理 ， 辅 助 冠 心病 的 诊 
治 等 。 

男 一 方面 ， 冠 状 动脉 造影 成 像 可 提供 快速 、 高 质量 的 血管 图 像 序 列 ， 方便 诊断 。 可 是 心 
脏 是 运动 的 ， 在 二 维 投 影 中 ， 冠 脉 血管 运动 和 变形 的 幅度 很 大 ， 使 得 观察 者 很 难 仔细 观察 某 
一 块 区 域 ， 比 如 可 能 发 生 狭 窄 的 部 位 。 通 过 估计 不 同时 刻 之 间 血 管 的 运动 ， 对 图 像 序列 进行 
运动 补偿 ， 从 而 使 兴趣 点 周围 的 区 域 看 上 去 是 静态 的 ， 可 方便 医生 更 加 清晰 地 分 辨 冠状 动脉 
及 其 分 支 有 无 狭窄 、 狭 窄 的 部 位 和 程度 ， 以 及 侧 支 循环 等 。 

为 了 使 图 像 更 加 直观 ， 实 现 心血 管 疾病 的 量化 描述 ， 指 导 心 血管 的 介入 性 治疗 ， 可 利用 
两 幅 不 同 角度 的 冠 脉 造影 图 像 三 维 重建 静态 的 冠状 动脉 树 。 但 是 对 于 单 面 造影 成 像 系统 ， 
为 两 个 角度 的 造影 图 像 是 在 不 同时 刻 获取 的 ， 而 成 像 过 程 中 冠状 动脉 随心 脏 的 运动 不 断 改 变 
其 空间 位 置 ， 就 无 法 保证 两 个 角度 的 图 像 记录 的 是 心脏 和 血管 的 同一 状态 。 为 了 提高 冠状 动 
脉 树 三 维 重建 的 精度 ， 必 须 消除 心脏 运动 带 来 的 影响 ,将 血管 恢复 到 运动 前 的 状态 。 由 两 个 
角度 的 血管 造影 图 像 序 列 对 心脏 的 血管 网 络 进行 三 维 动态 重建 一 般 需 要 完成 如 下 工作 : 图像 
的 采集 ;血管 的 提取 (包括 轮廓 和 中 心 线 ); 复杂 结构 的 分 析 (EL, EA); 二 维 血 管 运 
动 估计 (消除 跟踪 中 的 多 义 性 ); 三 维 静 态 重建 ; 三维 图 像 序列 的 重建 〈 三 维 运动 估计 ) ; 
形态 学 的 表达 (图 像 的 重 现 ) ; 功能 性 的 解释 (运动 属性 )。 因 此 对 冠状 动脉 的 运动 进行 准 
确 估计 ， 是 由 冠 脉 造 影 图 像 序列 重建 动态 三 维 动脉 树 的 一 个 必 不 可 少 且 十 分 关键 的 步骤。 

此 外 ， 在 很 多 情况 下 血管 的 运动 估计 都 是 必要 的 ， 例 如 : 采用 X 射线 血管 造影 图 像 序 
列 进 行 血液 动力 学 的 研究 时 ， 由 于 心脏 会 发 生 复杂 的 运动 ， 必 须 首 先 测 量 图 像 中 由 与 帧 之 间 
血管 的 运动 ， 并 且 消 除 该 运动 带 来 的 影响 ， 以 得 到 对 血 流 更 准确 的 测量 。 此 外 ， 对 动脉 流体 
场 和 相关 的 壁 前 应 力 (Wall Shear Stress, WSS) 分 布 的 估计 中 大 多 都 没有 考虑 血管 的 运动 。 
这 种 近似 对 大 多 数 的 动脉 而 言 是 适当 的 ， 可 是 对 于 冠状 动脉 其 可 行 性 就 不 一 定 了 。 因 为 冠 脉 
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附着 于 心脏 的 表面 ， 因 此 随 着 心肌 的 收缩 ， 它 会 发 生 很 大 的 运动 和 变形 ， 并 且 有 时 其 运动 非 
常 剧 烈 。 一 系列 的 研究 证 明 ， 在 确定 WSS 时 ， 血 管 运动 对 管 腔 内 血 流 模 式 的 影响 是 非常 重 
要 的 !55,56] 

同时 血管 运动 速度 的 测量 对 于 设计 新 的 图 像 采 集 设备 也 十 分 重要 。 因 为 要 确定 采集 设备 
的 采样 率 ， 必 须 确定 心脏 周期 中 冠 脉 上 各 点 的 三 维 速度 。 

综 上 所 述 ， 由 冠 脉 造影 图 像 序列 进行 血管 的 运动 跟踪 、 分 析 和 估计 具有 重要 意义 和 临床 
参考 价值 。 


2.8.2 CAG 图 像 中 的 运动 跟踪 


早期 的 图 像 跟踪 多 数 是 采用 模板 匹配 方法 ， 通 过 对 包含 日 标 物体 的 窗口 在 图 像 中 进行 匹 
配 实现 对 目标 的 跟踪 。 由 于 血管 是 狭长 的 结构 ， 不 管 采用 和 矩形 窗口 还 是 圆 形 窗口 ， 血 管 都 只 
占据 窗口 中 很 小 的 一 部 分 ， 因 此 很 难 设 定 一 个 包含 整个 血管 段 的 窗口 。 另 一 方面 ， 如 果 选 择 
一 系列 小 窗口 对 血管 段 进行 跟踪 ， 由 于 窗口 之 间 缺 乏 足 够 的 约束 ， 也 很 难得 到 满意 的 结 

从 20 世纪 80 年 代 后 期 开始 ， 变 形 模型 在 跟踪 变形 体 的 运动 中 开始 广泛 采用 。 例 如 ， 
Kass 4&7": fg 1988 年 提出 的 活动 轮廓 模型 (Active Contour Model, EJ snake), ， 可 以 在 不 需要 
更 多 的 先 验 知识 或 高 层 处 理 结果 指导 的 情况 下 ， 实 现 自动 妃 迹 ， 提 取 动 态 图 像 中 欲 处 理 目 标 
的 闭合 、 光 滑 、 连 续 的 轮廓 ， 并 且 具 有 较 强 的 抗 噪声 能 力 。snake 模型 是 一 条 可 变形 的 参数 
曲线 ， 对 该 曲线 构造 合适 的 变形 能 ， 并 通过 最 小 化 该 函数 ， 使 得 曲线 在 内 部 力 和 外 部 约束 力 
的 作用 下 变形 ， 最 终 精确 收 化 到 目标 的 边缘 ， 得 到 具有 最 小 能 量 的 目标 轮廓 。 模 型 的 能 基 函 
数 采 用 积分 运算 ， 具 有 较 好 的 抗 品 性 ， 对 目标 的 局 部 模糊 也 不 敏感 。 自 出 现 以 来 ， 在 原 有 模 
型 的 基础 上 又 出 现 了 许多 改进 的 模型 ， 已 经 被 成 功 地 应 用 于 边缘 提取 、 图 像 分 割 、 运 动 跟踪 
等 许多 领域 。 

本 节 介 绍 应 用 活动 轮廓 模型 对 CAG 图 像 序列 中 的 冠 脉 血管 骨架 进行 跟踪 的 方法 ,将 序 
列 中 前 一 时 刻 的 血管 骨架 作为 下 一 时 刻 snake 的 初始 位 置 ， 变 形 得 到 下 一 时 刻 的 骨架 。 

(1) snake 模型 原理 

snake 模型 实质 上 是 一 个 能 量 最 小 化 模型 ，snake 是 定义 在 待 分 制图 像 上 的 一 条 任意 闭合 
曲线 ， 对 该 曲线 构造 合适 的 变形 能 。 其 形变 过 程 就 是 snake 在 外 部 能 量 (外 力 ) 和 内 部 能 量 
(内 力 ) 的 作用 下 向 目标 轮廓 靠近 的 过 程 。 外 力 的 吸引 使 snake 不 停 向 着 真实 轮廓 移动 ， 而 
内 力 在 保持 snake 拓扑 性 的 同时 随 着 snake 的 移动 而 变化 ， 最 终 达 到 内 外 力 之 和 等 于 零 (对 
应 于 能 量 最 小 ) 。 这 时 ，snake 就 停留 在 物体 的 真实 轮廓 上 。 这 种 动态 逼近 方法 所 求 得 的 边 
界 曲 线 具 有 封闭 、 光 滑 等 优点 。 这 个 最 小 化 过 程 一 般 由 求解 Euler - Lagrangian Ji, HR 
算法 得 到 。 

经 典 的 snake 模型 是 一 条 参数 曲线 c(s) = (x(s), y(s)),s e[0,1]。 模 型 的 能 量 函 数 定 
义 如 下 : 
































E=f [Bq eG) + E. (c(5)) ]ds (2-84) 


E, Cels) J= Hals) Le) F #B(s) 1G) P) (2-85) 


式 中 ，a(s) 和 B(s) 为 权重 ， 其 作用 分 别 是 调节 snake 的 张力 和 刚性 ; c'(s) Ml c" Cs) 分 别 为 
cels) 的 一 阶 和 二 阶 导 数 。 内 部 能 量 使 得 参数 曲线 保持 平滑 和 收缩 的 性 质 ， 其 中 的 一 阶 导 数 项 
代表 参数 曲线 的 弹性 能 量 ， 控 制 轮廓 的 “应 力 ”， 使 得 曲线 保持 收缩 ， 使 曲线 具有 类 似 弹 性 
绳 的 特性 ， 在 点 数 不 变 的 情况 下 减 小 该 项 意味 着 参数 曲线 的 不 断 收缩 ;二 阶 导 数 项 是 曲率 ， 
使 曲线 保持 平 请 ， 曲 线 具 有 一 定 的 刚度 ， 减 小 该 项 可 以 控制 参数 曲线 趋 于 平滑 。 

外 部 能 量 函 数 ,是 定义 在 整个 图 像 平 面 1(x, y) 上 的 标量 函数 ， 是 保证 活动 轮廓 收敛 
的 外 部 力 ， 反 映 了 图 像 的 某 些 特性 ， 如 边缘 等 。 它 决定 着 轮廓 的 移动 方向 ， 由 于 这 些 方向 只 
能 根据 特定 的 问题 而 定义 ， 因 此 五 .没有 统一 的 数学 表达 式 ， 必 须 从 问题 本 身 的 特征 出 发 ， 
利用 灵活 的 图 像 处 理 技术 得 到 。 在 Kass 的 snake 模型 中 ， 外 部 能 量 由 两 部 分 组 成 ， 公 式 
WF: 



































E a = E image + E con (2-86) 
式 中 ，E,, 表 示 外 部 限制 作用 力 产 生 的 能 量 ， 叫 约束 力 ，E,, 表 示 图 像 作用 力 产 生 的 能 量 ， 
也 叫 图 像 力 ， 是 直线 、 边 缘 和 界限 能 量 的 线性 组 合 ， 其 公式 如 下 : 

Banc = Wiime ine + aps + Lea (2-87) 
sre LY AT ATC, RE, Wines Wati Wom DIERA, En EREE, ^ 
于 图 像 亮 度 ORE), E, =1(x, y) ， 通 过 线性 特征 系数 Wa MEH, IUE snake 靠近 亮 
ROW, EL, 是 边缘 能 量 ， 也 可 由 一 个 非常 简单 的 函数 表达 为 Be = - [V IG) P, X2 
缘 特 征 系数 WW 控制 对 轮廓 所 在 区 域 的 强度 梯度 的 约束 ，E., 是 用 高 斯 函数 平滑 过 处 理 的 图 
像 中 各 级 轮廓 线 的 曲率 ， 由 特征 系数 W on Dee FOL 

求解 snake 模型 就 是 要 使 最 小 化 。 将 式 (2-84) 取 极 小 值 ， 满 足 Euler 方程 的 具有 最 
小 能 量 的 一 阶 偏 微分 方程 为 





ac"(s) —Be""(s) -VE,,, =0 (2-88) 

Kass 采用 变 分 的 迭代 方法 求解 该 方程 。 

snake 模型 具有 统一 的 、 开 放 式 的 描述 形式 ， 为 图 像 中 变形 体 跟踪 技术 的 研究 和 创新 提 
供 了 理想 的 框架 。 在 实现 活动 轮廓 模型 时 ， 可 以 灵活 地 选择 约束 力 、 初 始 轮廓 、 作 用 域 等 ， 
以 得 到 更 佳 的 分 割 效果 。 所 以 snake 模型 自 其 问世 以 来 ， 一 直 是 图 像 变 形体 跟踪 研究 中 的 一 
个 热点 。 

(2) 首 帧 图 像 中 血管 段 骨架 的 提取 

应 用 snake 模型 必须 要 解决 两 个 问题 : 一 是 要 选择 合适 的 能 量 函 数 ; 二 是 要 确定 适当 的 
初始 轮 廊 位置， 否则 snake 将 收敛 于 错误 的 结果 。 在 进行 图 像 序列 的 跟踪 时 ， 对 于 序列 中 的 
首 帧 图 像 ， 传 统 的 方法 是 通过 人 工 取 点 提取 初始 血管 中 心 线 ， 作 为 snake 的 初始 位 置 ， 然 后 
利用 snake 模型 方法 得 到 第 一 幅 图 像 的 真实 的 中 心 线 。 对 于 其 后 的 序列 图 像 ， 根 据 血管 形状 
不 突变 的 特点 ， 把 第 n 幅 图 像 中 snake 的 停留 位 置 作为 第 n +1 幅 图 像 中 snake 的 初始 位 置 ， 
这 样 就 能 够 实现 序列 图 像 的 自动 分 割 和 跟踪 ， 流程 图 如 图 2-73 所 示 。 

在 目标 轮 廊 上 取 个 点 ，snake 能 量 函 数 的 离散 形式 如 下 : 








n 


E* = >) [Ey (i) + E.G] (2-89) 


其 中 E, His (2-85) 确定 ， 导 数 项 可 用 离散 点 的 差分 近似 表示 。 设 活动 轮廓 上 的 各 点 为 ， 
(i=1,2,…,n),， a 和 EB 取 常 数值 ， 采 用 有 限 差分 方法 有 
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中 值 滤波 预 处 理 灰 度 拉 伸 
Imedian=median(D 等 预 处 理 


人 工 取 点 获得 第 一 幅 图 像 
snake 的 初始 位 置 (xo,yo) 















将 snake 的 停留 位 置 设置 成 下 通过 能 量 最 小 化 使 snake 变 形 
一 幅 图 像 的 初始 位 置 (xo, yo) 得 到 snake 的 停留 位 置 (x,y) 








是 否 最 后 一 幅 图 像 


图 2-73 采用 snake 模型 进行 CAG 图 像 中 血管 骨架 的 二 维 运动 跟踪 流程 图 














dv; 2 dv, ? 2 2 
du = |v; =V; | , dé 一 | (vi 748) — (v; -v ) | = are -2vi +v; | (2-90) 
那么 ,可 以 表示 为 
E =a |v; — 05-4 P +B lvi — 20, + Vi |? (2-91) 


式 中 的 第 一 项 用 于 限制 snake 上 点 的 距离 ， 使 两 点 不 能 相距 过 远 (或 过 近 ) ， 相 当 于 张力 ， 
使 其 趋 于 最 小 则 可 保持 曲线 的 连续 ;第 二 项 是 一 点 与 相 邻 两 点 所 成 夹 角 的 函数 ， 即 曲率 ， 使 
其 趋 于 最 小 则 可 保持 曲线 的 平滑 。 连 续 项 约束 |v, -o | 实质 是 snake 上 点 间距 离 的 缩小 ， 
在 实际 求解 过 程 中 会 使 曲线 收缩 ， 甚 至 收缩 为 图 像 中 的 一 点 。 为 此 ， 可 使 用 点 之 间 的 平均 距 
离 d 与 当前 所 处 理 的 两 点 之 间距 离 之 差 作为 约束 ， 即 4 一 |w -v1 |， 使 点 平均 分 布 ， 与 平均 
距离 接近 的 点 将 具有 较 小 的 能 量 值 。 这 样 既 能 满足 连续 性 的 要 求 ， 又 不 会 产生 snake 收缩 的 
现象 品 。 在 每 次 迭代 结束 时 ，d 的 值 被 更 新 。E,, 的 第 二 项 为 对 曲率 的 约束 ， 即 平滑 性 约束 。 
由 于 连续 项 约束 的 作用 是 使 snake 上 的 点 按 等 距离 分 布 ， 因 此 ，|w , -2v, +0,,, | 乘 以 一 个 常 
数 ， 即 可 得 到 对 曲率 的 合理 估计 。 综 上 所 述 ， 得 到 如 下 公式 : 

E) =a|d- lv, Z0; | | +B lvi, — 20, +0; 4; | (2-92) 
其 中 





d= > Pex n v, | (2-93) 
i=0 


snake 点 间距 与 总 点 数 是 相互 联系 的 两 个 参数 。 对 于 一 个 特定 目标 ， 点 间距 增 大 ， 则 点 
数 减少 ; 点 间距 减 小 ， 则 点 数 增多 。 事 实 上 ， 点 间距 的 大 小 取决 于 处 理 问 题 的 性 质 。 对 于 造 
影 图 像 中 血管 的 提取 问题 ， 当 血管 的 轮廓 比较 简单 时 ， 可 以 选取 较 大 的 间距 ;而 当 目 标的 轮 
廓 比较 复杂 时 ， 为 了 能 以 较 高 的 精度 对 目标 进行 拟 合 ， 则 需要 较 小 的 间距 。 当 间距 较 小 时 ， 
snake 上 的 点 数 较 多 ， 则 计算 量 增 大 。 

在 提取 序列 中 第 一 幅 图 像 的 血管 段 中 心 线 时 ， 外 部 能 量 只 包含 图 像 力 Ei;,,,. 分 量 ， 它 由 
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图 像 点 的 灰 度 和 灰 度 梯度 的 组 合 构成 ,公式 如 下 : 


Esse 2 Yl(x,y) +A |VI(x,y) | (2-94) 
其 中 
Iv.) |= JE (2-95) 


式 中 ,和 工分 别 是 图 像 的 灰 度 函数 1(x, y ) 对 横 纵 坐标 的 偏 导 数 。 对 T(x, y) 的 每 个 像素 ， 
通过 计算 2 x2 邻 域 矩阵 的 平均 有 限 差 分 来 作为 x* 和 Yy 方 向 的 偏 微分 的 一 阶 近似 ， 公 式 如 下 : 
I(x*l,y) -I(x,y) -I(x c1,y -1) -xy+l) 

2 





L(x,y)- 
Da) Tx,y+1) -1(%,y) tits +1,y+1) -I(x4+1,y) Po 
由 于 血管 造影 过 程 中 ， 当 造影 剂 的 浓度 达到 峰值 时 ， 所 拍摄 的 图 像 上 血管 的 灰 度 值 应 比 背景 
的 灰 度 值 小 ， 所 以 这 里 权重 系数 y 取 正 值 。 而 且 由 于 提取 的 是 血管 中 心 线 ， 不 是 边缘 ， 所 以 
A 也 取 正 值 。 
通过 迭代 运算 ， 使 式 (2-89) 表达 的 snake FERPA BU), snake 在 内 力 和 外 力 的 牵引 
下 不 断 变形 ， 最 后 停留 在 最 优 位 置 。 对 这 些 离散 点 进行 三 次 B 样 条 曲线 拟 合 ， 得 到 一 条 连 
续 曲 线 ， 采 用 较 少 的 参数 实现 对 血管 中 心 线 的 子 像素 级 精度 描述 。 然 后 在 曲线 上 再 进行 均匀 
采样 ， 用 这 些 采 样 点 作为 下 一 时 刻 snake 的 初始 位 置 。 
图 2-74 和 图 2-75 是 对 两 幅 左 冠 CAG 图 像 的 血管 段 骨 架 跟踪 结果 ， 手 动 勾画 出 感 兴 
血管 段 的 初始 位 置 ， 应 用 snake 算法 ， 使 能 量 函 数 最 小 ， 迭 代 计 算出 该 血管 段 中 心 线 的 真实 
位 置 。 














a) b) c) 


KI 2-74 RAO 角度 的 左 冠 造影 图 像 及 血管 段 骨架 提取 结 
a) 原始 图 像 b) snake 模型 的 初始 位 置 c) 血管 段 骨架 提取 结果 


(3) 整个 图 像 序列 中 血管 段 骨架 的 运动 跟踪 

在 提取 出 序列 中 第 一 幅 图 像 的 血管 中 心 线 之 后 ， 对 于 其 后 的 序列 图 像 ， 根 据 血 管 形状 不 
突变 的 特点 ， 把 第 n 幅 图 像 中 snake 的 停留 位 置 作为 第 n+1 幅 图 像 中 snake 的 初始 位 置 ， 这 
样 就 能 够 实现 序列 图 像 的 分 割 和 跟踪 。 

在 对 整个 序列 进行 运动 跟踪 时 ， 外 部 能 量 函 数 除 了 式 (2-94) 表示 的 图 像 力 之 外 ， 还 
可 增加 相似 度 匹 配 ， 通 过 对 相 邻 帧 之 间 的 目标 进行 配 准 实 现 对 运动 物体 的 跟踪 。 假 设 在 足够 
短 的 时 间 间 隔 内 ， 运 动 前 后 血管 投影 的 灰 度 不 发 生变 化 ， 其 公式 如 下 : 
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a) b) 


图 2-75 LAO 角度 的 左 冠 造影 图 像 及 血管 段 骨架 提取 结果 
a) snake 模型 的 初始 位 置 b) 血管 段 骨架 提取 结果 























I(x +Ax,y * Ay,t * At) =I(x,y,t) (2-97) 
那么 得 到 序列 中 第 一 帧 图 像 的 血管 中 心 线 之 后 ， 在 开始 对 序列 中 其 他 帧 进行 运动 跟踪 时 ， 外 
部 能 量 函数 可 采用 如 下 的 形式 : 
E (9) =E sage + Econ = YI(0;) +A |V IC) | +9 lI) -1 (p;) | (2-98 ) 
式 中 , v, 是 当前 snake 上 的 第 i 个 点 ; p; 是 前 一 帧 图 像 中 心 线 上 的 第 i 个 点 。 这 样 ， 外 部 能 
量 中 除了 包含 图 像 力 ， 即 吸引 曲线 向 着 图 像 中 灰 度 最 小 、 灰 度 梯度 变化 最 小 的 区 域内 移动 之 
外 ， 还 包含 外 部 约束 ， 使 得 运动 前 后 血管 上 对 应 点 的 灰 度 变化 最 小 。 
由 于 血管 是 开 轮 廓 ， 因 此 应 用 snake 进行 血管 跟踪 ， 如 果 不 对 血管 中 心 线 的 两 个 端点 附 
加 其 他 的 外 力 约 束 ， 可 能 出 现 中 心 线 沿 血管 收缩 、 伸 长 和 漂移 的 现象 。 为 了 防止 出 现 这 些 现 
象 ， 操 作者 在 选取 血管 段 的 时 候 ， 需 选取 两 个 特征 点 〈 即 分 又 点 和 端点 ) 之 间 的 血管 段 ， 
那么 在 确定 了 血管 段 的 起 点 和 终点 之 后 ， 为 了 避免 snake 收缩 / 伸 长 ， 需 在 外 部 能 量 中 附加 
SE, AXE: 


E (v;) = E age TE +E, (2-99) 


pring 


1 
E, i MEL |v, 一 20 | = [vi US D (2-100) 


spring 


式 中 ，K,i 是 弹性 系数 ， v, TIL v, ,分别 是 血管 段 的 起 点 和 终点 。snake 在 变形 过 程 中 ， 其 两 
端点 是 固定 的 ， 弹 自力 约束 使 得 与 端点 相 邻 的 点 偏离 相应 端点 的 距离 不 致 太 大 ， 结 合 连 续 性 
和 平滑 性 约束 ， 最 终 得 到 光滑 、 连 续 的 中 心 线 。 

对 一 个 左 冠 CAG 图 像 序 列 进行 血管 段 骨 架 运 动 跟 踪 的 实验 结果 如 图 2-76 所 示 ， 其 中 图 
2-76a 是 首 帧 原始 图 像 ， 选 择 出 旋 支 上 感 兴趣 血管 段 的 起 点 和 终点 ， 连 接 两 点 的 线段 作为 
snake 模型 的 初始 位 置 。 通 过 使 能 量 函 数 最 小 ， 迭 代 计 算出 该 血管 段 中 心 线 的 真实 位 置 ， 并 
对 离散 的 snake 点 进行 三 次 B 样 条 曲线 拟 合 ， 结 果 如 图 2-76b 所 示 。 从 图 像 序列 中 任 选 了 
10 个 时 刻 的 图 像 ， 对 感 兴趣 血管 段 的 骨架 进行 运动 跟踪 ,结果 如 图 2-76c ~ 图 2-76e IR, 
从 图 中 可 直观 地 了 解 该 血管 段 在 整个 心动 周期 中 的 形状 和 位 置 变 化 。 由 图 2-76e 可 见 ， 从 
时 刻 3 ~ 10 是 一 个 心动 周期 ， 在 周期 结束 时 ， 血 管 段 会 回 到 其 在 周期 开始 时 的 位 置 。 
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a) b) 











251 10 
485 
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图 2-76 “对 一 个 左 冠 CAG 图 像 序 列 进行 血管 段 骨架 运动 跟踪 的 实验 结果 
a) 首 帧 图 像 中 snake 模型 的 初始 位 置 b) 血管 段 骨架 提取 结果 c) 第 二 帧 图 像 中 snake 模型 的 初始 位 置 
d) 第 二 帧 图 像 中 血管 段 骨架 的 提取 结果 e) 图 像 序 列 中 10 个 时 刻 的 血管 段 骨架 


c) d) 





















































2.8.3 基于 光 流 场 的 运动 估计 


利用 CAG 图 像 序列 进 行 冠 脉 血管 的 二 维 运 动 分 析 ， 对 于 准确 估计 与 解释 心脏 的 运动 ， 
从 而 正确 诊断 心血 管 和 心脏 疾病 十 分 关键 ,同时 也 是 利用 CAG 图 像 进行 冠状 动脉 树 三 维 
重建 及 三 维 运动 佑 计 的 重要 步骤 。 本 介绍 三 种 运动 估计 方法 : 梯度 光 流 法 和 特征 光 

(1) 光 流 基本 理论 

当 人 的 眼睛 观察 运动 物体 (或 物体 不 动 ， 观 察 者 运动 ， 或 两 者 都 在 运动 ) 时 ， 物 体 的 
景象 在 人 眼 的 视网膜 上 形成 一 系列 连续 变化 的 图 像 ， 这 一 系列 连续 变化 的 信息 不 断 “ 流 过 ” 
视网膜 ， 好 像 一 种 光 的 “ 流 ”， 故 称 为 光 流 (Optical Flow，OF) 。 当 成 像 物体 运动 时 ， 图 像 
中 的 亮度 图 案 也 随 之 移动 。 光 流 是 可 见 的 亮度 图 案 的 运动 ， 或 称 为 表 观 运动 。 光 流 表 达 了 图 
像 的 变化 ， 由 于 它 包 含 了 图 像 运动 的 信息 ， 因 此 可 被 观察 者 用 来 确定 目标 的 运动 情况 。 从 光 
流 的 定义 可 以 看 出 ， 由 于 光 流 有 如 下 三 个 要 素 ; 一 是 运动 (速度) 场 ， 这 是 光 流 形成 的 必 
要 条 件 ; 二 是 带 光 学 特性 的 部 位 〈 例 如 有 灰 度 的 像素 点 ) ， 它 能 携带 信息 ; 三 是 成 像 投 影 
(从 场景 到 图 像 平面 ) ， 因 而 能 被 观察 到 。 

如 果 同 一 个 观测 器 ， 在 相 邻 两 时 刻 t_, 和 4 获得 的 同一 个 三 维 景物 图 像 分 别 为 f(x%,y， 
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t, DPF, yt,) ， 而 景物 中 某 物 体 点 在 这 两 幅 图 像 上 的 相对 位 置 是 不 同 的 ， 这 种 位 置 的 差 
是 三 维 景物 的 运动 反映 在 二 维 图 像 上 的 位 移 向 量 (包括 大 小 和 方向 ) 。 位 移 向 量 除 以 时 间 间 
隔 At, =t -ti_1 就 是 瞬时 位 置 速度 。 在 图 像 序列 反映 的 景物 范围 中 ， 各 物体 或 分 部 的 运动 是 
不 同 的 ， 形 成 众多 瞬时 位 置 速度 向 量 。 这 些 不 同 的 瞬时 位 置 速度 向 量 分 布 在 图 像 上 形成 的 向 
量 场 称 为 瞬时 位 置 速度 场 ， 也 即 光 流 场 。 

这 里 需要 区 分 两 个 概念 : 光 流 场 和 运动 场 。 
当 物 体 在 摄像 机 前 运动 ， 或 者 摄像 机 在 环境 CHR 
态 或 动态 ) 中 移动 时 ， 我 们 就 会 发 现 图 像 在 发 生 
变化 。 在 图 像 中 观察 到 的 表面 上 的 模式 运动 就 是 
所 谓 的 光 流 场 。 而 运动 场 则 是 三 维 物体 的 实际 运 
动 在 图 像 上 的 投影 ， 如 图 2-77 所 示 ， 一 个 运动 物 
体 在 空间 产生 一 个 三 维 运动 场 ， 运 动 前 后 空间 对 
应 点 在 图 像 上 的 投影 形成 一 个 二 维和 运动场。 

理想 情况 下 ， 光 流 场 和 运动 场 互相 吻合 ,但 
实际 上 并 不 如 此 。 例 如 ， 图 2-78 中 的 理发 店 招 
牌 ， 如 果 固 定 摄像 机 ， 那 么 显然 所 得 的 运动 场 和 
光 流 场 不 一 致 。 如 果 招 牌 逆 时 针 旋 转 ， 那 么 每 个 
点 的 运动 都 是 向 右 的 ， 可 是 我 们 看 到 的 条 纹 的 运动 是 向 上 的 。 或 者 图 2-79 中 的 光滑 均匀 的 
球 ， 敬 光源 和 摄像 机 都 固定 不 动 ， 球 绕 中 心 轴 旋 转 ， 则 拍摄 到 的 图 像 序列 中 各 帧 的 内 容 都 是 
相同 的 ， 这 时 运动 场 不 为 零 ， 光 流 场 为 零 ; 若 球 和 摄像 机 都 固定 不 动 ， 拍 摄 两 帧 图 像 时 的 光 
源 位 置 不 同 ， 那 么 两 帧 图 像 的 内 容 是 不 同 的 ， 这 时 运动 场 为 零 ， 光 流 场 不 为 零 。 这 两 个 例子 
是 极端 的 情况 ， 只 是 为 了 说 明光 流 场 和 运动 场 并 不 总 是 一 致 的 。 但 一 般 情况 下 ， 认 为 二 者 是 


















































图 2-77 运动 场 示 意图 














一 致 的 。 
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md 
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a) b) c) a) b) 
图 2-78 理发 店 招牌 图 2-79 绕 轴 旋 转 的 光滑 球 
a) 理发 店 招牌 b) 运动 场 c) 光 流 场 a) 光源 静止 ， 球 旋转 b) 球 静 止 ， 光 源 移 动 


光 流 场 的 计算 最 初 是 由 Horn 和 Schunk 提出 的 ， 他 们 在 图 像 序列 中 相 邻 图 像 之 间 的 

时 间 间 隔 很 小 ， 且 图 像 中 灰 度 变化 很 小 的 前 提 下 ， 推 导出 基本 的 光 流 约束 方程 。 设 图 像 平面 

上 有 一 点 (*, y), 在 时 刻 上 的 灰 度 值 为 Kx, y, t)， 它 是 场景 中 物体 上 某 一 点 (X,Y, ZER 

像 平面 上 的 投影 。 假 定 该 点 在 上 +6 时 运动 到 (x +6x,y+6y) ， 灰 度 保持 不 变 ， 其 中 ôx = ut, 
dy =vdt, u(x, y) 和 2(*，y) 是 该 点 光 流 的 x Aly 分 量 ， 即 : 

I(x +udt,y +v6t,t+6t) =I(x,y,t) (2-101) 
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仅 有 这 一 个 约束 不 足以 唯一 地 确定 wx 和 vw。 也 可 以 利用 各 处 的 运动 场 是 连续 的 这 个 事 
实 ， 如 果 亮 度 随 x、y 和 :平滑 变化 ， 可 将 等 式 的 左边 按 泰勒 级 数 展开 ， 得 到 如 下 公式 : 
I(x,y,t) +6x < + dy z + ôt x 
Hh, e 包括 在 6x、6y 和 8& 中 的 二 次 以 上 的 项 。 上 式 中 约 去 I(x, y, t), IH 6t 除 等 式 两 端 
和 取 61 一 0 的 极限 后 可 求 得 如 下 公式 : 
oldx 01dy 07 _ 





+e=I(x,y,t) (2-102) 





ðxdt dydt dt vendu 
此 式 实 际 上 是 di/dt 20 的 展开 式 ， 简 写 为 如 下 公式 : 
Lu+tlv+l,=0 (2-104) 
其 中 
wat y ao I _ ol I _ ol I _ al (2-105) 





dt” dt’? * dx’ 7 dy’' at 
XX (2-104) 就 是 亮度 变化 约束 方程 (Brightness Change Constraint Equation, BCCE) ， 或 称 
光 流 约束 方程 (Optical Flow Constraint Equation, OFCE) ， 其 中 了 为 图 像 平面 上 一 点 (x, y) 
在 时 刻 i 的 灰 度 值 ，d1/di 为 运动 物体 的 灰 度 随时 间 的 变化 ; u = dx/dt, v2 dy/dt 分 别 为 物体 
的 x、y 速度 分 量 ; I, =x, I, 20I/0y, I, = 61/3t 分别 是 1 对 x、y、t 的 偏 导数 ， 它 们 可 
从 图 像 序列 中 直接 佑 计 出 来 ; CL, 六) 为 图 像 点 灰 度 的 空间 梯度 ， 即 图 像 中 空间 的 灰 度 变 
化 ; I 为 图 像 的 灰 度 随时 间 的 变化 率 ; (Qu, v) 称 为 光 流 。 

光 流 有 两 个 分 量 和 w， 而 OFCE 只 有 一 个 方程 ， 因 而 不 能 同时 求 出 w 和 vw。 如 图 2-80 
所 示 ， 可 以 把 以 wu 和 vw 为 轴 的 二 维 空间 称 为 速度 空间 。 满 足 约束 方程 的 (wu, v) 值 都 在 速度 
空间 的 直线 上 , 但 局 部 的 测量 无 法 辨别 实际 的 (wu, v) 在 约束 线 上 的 位 置 。 也 就 是 说 由 
OFCE 只 能 求 出 光 流 在 亮度 梯度 (7,, 1) 方向 上 的 分 
E, ARW F: 


V+ = 































ZR ikut vH = 

I, I, (0, —1,/L) 
“mi tary 0099 
而 无 法 确定 与 梯度 垂直 方向 〈( 即 沿 等 亮度 线 ) 上 的 
分 量 。 因 此 ， 只 使 用 一 个 点 上 的 信息 是 不 能 确定 光 ^ 
流 的 ， 这 种 不 确定 问题 称 为 孔径 问题 。 为 了 充分 确 
定 光 流 ， 需 要 附加 一 些 新 的 约束 条 件 。 

(2) 梯度 光 流 法 网 2-80 速度 空间 示意 图 

光 流 约束 方程 将 物体 在 图 像 平面 上 投影 的 空间 灰 度 变化 (aax, aay), BMRA WIK 
度 随时 间 的 变化 31/91、 以 及 物体 的 x 和 y 速度 分 量 (dx/dt, dy/dt) 联系 起 来 。 为 了 充分 确 
定 光 流 ， 需 要 在 OFCE 的 基础 上 附加 一 些 新 的 约束 条 件 ， 最 著名 的 是 整体 平滑 性 约束 。Horn 
等 1 引 根 据 同一 运动 物体 引起 的 光 流 场 应 该 是 连续 、 平 滑 的 ， 即 同一 物体 上 相 邻 点 的 速度 是 
相似 的 ， 那 么 其 投影 到 图 像 上 的 光 流 变化 也 应 该 是 平滑 的 这 一 特点 ， 提 出 了 一 种 加 在 光 流 场 
上 的 附加 约束 ， 即 整体 平滑 约束 ， 利 用 该 约束 将 光 流 的 计算 问题 转化 为 一 个 变 分 问题 。 这 个 
关于 变化 率 最 小 的 假设 在 一 个 物体 内 部 是 合理 的 ， 因 为 在 物体 内 部 旋转 和 比例 变化 使 像素 间 
的 速度 变化 很 小 ， 但 这 样 的 假设 在 物体 边界 处 是 不 正确 的 。 





灰 度 梯度 
方向 (A, Ly) 
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假设 对 于 图 像 平面 中 足够 小 的 血管 区 域 以 及 足够 小 的 时 间 间 隔 内 ， 两 帧 图 像 之 间 的 运动 
可 以 用 线性 二 维 运动 向 量 场 描述 。 但 这 样 图像 上 各 点 的 运动 就 会 和 它们 的 坐标 相关 ， 导 致 计 
算出 来 的 位 移 不 准确 。 为 了 解决 这 个 问题 ， 需 要 寻找 其 他 的 约束 条 件 ， 从 而 完全 确定 光 流 的 
两 个 分 量 (u, v)。 对 于 图 像 平 面 中 血管 上 足够 小 的 感 兴趣 区 域 (Region Of Interest, ROT) , 
在 足够 小 的 时 间 间 隔 内 ， 两 帧 图 像 之 间 的 运动 可 以 认为 是 线性 的 ， 即 . 
u=V, 
v=V, 


























(2-107) 


AF, VOR V a 
当 冠 状 动脉 管 腔 中 充满 造影 剂 的 时 候 ， 假 设 两 帧 图 像 之 间 血 管 的 亮度 不 会 发 生 很 大 的 变 

k, WA FR: 
dI 





本 =0 (2-108) 
将 式 (2-107) 和 式 (2-108) 代入 式 (2-104) 中 ， 得 到 下 式 : 
ol ol ol 
ee (2-109) 
SUP A AP BP TT. TPT Be TTR, AXI: 
1 
L =e Ga tla ENT. + Livi tan gate) E em taa Td rd tla )] 
1 
y = 45y uas +, ika dob scis togas) m Cnm +I; gn *Las tla )] 
1 


I, Sir Cn +I jaaar tlg +L pijit) = enm T4oaactinag *Liugnaia] 
(2-110) 
其 中 标号 六 7] 和 上 天 分 别 对 应 于 x、y Mto 式 (2-109) 对 于 ROL 中 的 每 个 像素 都 成 立 。 这 样 
"m 号 到 了 由 w 个 (N Æ ROL 中 像素 的 个 数 ) 方程 所 组 成 的 方程 组 ， 可 用 和 矩阵 的 形式 表示 为 
[ly d. | -1,] 


V, 
| |- . (2-111) 














yN- L -Iuyj| 
其 中 ， 第 一 个 矩阵 大 小 是 入 x 2 的 ， 包 含 像素 灰 度 的 空间 导数 。 它 与 一 个 2 x1 的 列 向 量 相 
乘 ， 该 向 量 中 包含 运动 参数 (V, V) 。 等 式 右边 是 一 个 N x1 的 列 向 量 ， 它 包含 灰 度 的 时 间 
偏 导 数 。 这 就 产生 了 方程 的 超 定 问 题 : 2 个 未 知 数 ，N 个 方程 。 采 用 最 小 二 乘法 可 以 很 容易 
地 求解 该 方程 ， 且 所 花费 的 计算 时 间 比 常用 的 迭代 法 要 少 。 

血管 上 的 一 点 P MARTZ c, BUDE EECXE YE! ,ZE )as sp Supp 2a] c B9 EE (XE, Y, ZE), 
时 间 间 隔 为 At =t, -t_,。 在 图 像 平面 上 表现 为 从 位 置 plat, y k 13) BAB p' (xt yi), 其 
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位 移 量 为 (Ax ,Ar ) 。 计 算出 ROI 的 光 流 (w ,vw*) 之 后 ， 就 可 以 得 到 ROI 的 位 移 ， 公 式 如 下 : 
Ax! =u*At 
he =o'At 
AH, i=1, 2, 5, N; V 是 ROI 中 的 像素 点 数 。 也 就 是 说 ， 已 知 ROI "PS AEN t, 
BIDEE (aiT yi ) 就 可 以 计算 出 它 在 时 刻 4 的 位 置 (x*,y) = (X7 +Ac + Ayi) p 
点 的 瞬时 速度 为 大， 那么 Vi 的 大 小 和 方向 分 别 为 
| | Vi] =[ (Axi)? + (Ayi)? ] 77A4 
0 = arctan( Ay‘/Ax* ) 
ARDEA MEE (Helmholtz) 理论 ， 非 刚体 上 任意 一 个 有 限 微 元 的 二 维 运动 可 以 分 解 为 
两 个 正 交 方向 上 的 平移 、 旋 转 和 变形 ， 微 元 内 运动 场 的 数学 表达 式 如 下 : 
be |- rar”, ] [e | (2-114) 
Xi Yi Yi 
该 式 表 达 了 同一 点 在 时 刻 AMEC y), SEERA c, ME QI uy; ) 的 关系 。 其 中 : 
H ps ed [^ A 
T= ,R=| . , D= (2-115) 
b sin0 cosO y Bp 
TT 是 微 元 的 刚性 平移 向 量 ，R 是 旋转 矩阵 ，D 是 变形 矩阵。0 为 像素 点 绕 坐 标 原点 的 旋 
转角 。 显 然 D 是 对 称 和 矩阵 ， 它 的 两 个 特征 值 A， AA, 分 别 表示 微 元 膨胀 和 收缩 变形 的 量 ， 
相应 的 特征 向 量 表示 变形 的 方向 。R 是 正 交 矩阵， 由 于 是 小 角度 的 旋转 ， 所 以 有 sind ~ 0， 
cosg=1， 于 是 有 下 式 : 
R=|) 1| (2-116) 


0 1 


(2-112) 


(2-113) 








代入 式 (2-114) 中 得 到 下 式 ， 


a 

o |+ (2-117) 
1 F 1 iyi | Ly Biyr 
上 述 方程 中 包含 6 个 未 知 数 (a,b,0,a,B,y) ， 而 对 于 每 个 像素 可 以 得 到 如 下 两 个 方程 : 
ance? +(y-6)yi"! 
yi =b+(O+y)xi *(14B)yi^ 
因此 需要 ROI 中 至 少 三 个 点 才能 解 出 上 述 方程 。 对 ROI 中 的 个 点 ， 分 别 求 出 它们 在 下 一 
个 时 刻 的 位 置 ， 代 入 式 (2-117) 中 得 到 用 和 矩阵 形式 表达 的 方程 组 


(2-118) 





Ek-1 k-1 4 ro k4 
Xi Yi 1 X, 
k-1 k-1 k 
X» Y» 1 X, 

l +a 
. 2x : (2-119) 

a . 

Lay ay 1] Lay 
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Xi yi Yi 
kel k-1 k 
X5 y» 1 UE 
0+y 
"|1+B|= (2-120) 

b j 
k-1 k-1 k 

LXy Yn 1 LYN 

















Hermite JERE D 的 两 个 特征 值 A, ALA, 分 别 表示 微 元 的 膨胀 /收缩 变形 的 量 ， 相 应 的 特征 
向 量 表示 变形 的 方向 。 如 假设 组 织 的 变形 是 线性 的 ， 且 心肌 是 不 可 压缩 的 ， 令 AAA. =1， 
BI A, =1ZAA; ，A3 是 垂直 于 心 外 膜 表面 的 变形 ， 即 心室 壁 的 增 厚 。As 是 一 个 重要 的 参数 ， 
因为 它 包 含 了 两 个 特征 值 A, AA, ， 因 此 仅 用 一 个 值 就 可 以 表达 心 外 膜 的 收缩 性 。 

图 2-81 是 对 从 一 个 左 冠 CAG 图 像 序列 中 选取 的 相 邻 两 帧 图 像 进行 实验 的 结果 ， 图 像 的 
采集 速率 为 30 f/s。 在 图 2-81a 中 手动 选择 三 个 血管 分 又 点 之 后 ， 用 三 个 以 这 些 分 叉 点 为 圆 
心 、 直 径 为 9 个 像素 的 圆 作为 跟踪 窗口 ， 跟 踪 它 们 的 运动 。 在 利用 梯度 光 流 法 估计 运动 参数 
之 后 ， 跟 踪 窗 口 在 图 2-81b 中 会 自动 标记 出 分 又 点 及 其 相 邻 像素 在 运动 之 后 的 位 置 。 
图 2-81c、d、e 分别 为 图 2-81a 中 的 三 个 ROI 被 放大 2 倍 之 后 的 显示 结果 。 








EE =< 
c) d) e) 
图 2-81 采用 梯度 光 流 法 ， 用 跟踪 窗口 对 连续 两 帧 图 像 进行 运动 估计 的 结 
a) 第 一 帧 图 像 b) 第 二 帧 图 像 ec) d) e) Ma) 中 的 三 个 ROI 被 放大 2 倍 之 后 的 显示 结果 
梯度 光 流 法 的 优点 是 : 算法 简单 直观 ， 不 需要 事先 对 原始 图 像 进行 二 维 骨 架 提 取 ， 就 可 
直接 进行 运动 估算 ;由 于 采用 了 基于 最 小 二 乘 拟 合 的 计算 方法 ， 因 此 比 迭 代 的 光 流 法 运算 速 
度 快 ; 线性 运动 场 可 以 很 容易 地 分 解 成 平移 、 旋 转 和 变形 (收缩 /膨胀 等 运动 分 量 ， 这 些 
运动 场 反 映 了 ROI 的 整体 运动 、 旋 转 以 及 二 维 膨胀 /收缩 的 模式 。 该 方法 的 缺点 是 只 能 得 到 
对 目标 局 部 的 运动 参数 估算 ， 无 法 一 次 获得 对 目标 整体 的 运动 估算 。 并 且 算 法 不 是 全 自动 
的 ， 需 要 操作 者 在 运算 开始 时 选择 ROL, 
(3) 特征 光 流 法 
特征 光 流 法 即 找到 图 像 的 特征 〈 如 边缘 、 拐 角 或 其 他 位 置 确定 的 二 维 结构 ) ， 然 后 跟踪 
它们 的 运动 ， 计 算 特 征 点 的 光 流 ， 得 到 像素 点 的 位 移 。 包 括 以 下 两 个 步骤: 
1) 从 两 幅 或 多 幅 连 续 图 像 中 提取 出 图 像 特征 ， 由 于 特征 提取 会 去 掉 图 像 中 不 重要 的 部 分 ， 
所 以 会 减少 要 处 理 的 信息 量 (因而 也 会 减少 运算 量 )， 从 而 得 到 对 场景 更 高 层次 的 理解 。 
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2) 对 各 帧 图 像 的 特征 进行 匹配 : 最 简单 也 是 最 常用 的 方法 是 采用 两 帧 ， 对 两 个 特征 的 
集合 进行 匹配 ， 得 到 一 个 运动 向 量 的 集合 。 

对 于 CAG 图 像 序 列 ， 选 择 血管 骨架 作为 目标 特征 ， 用 二 维 图 像 点 (x%;,y;), (i=1,2,…， 
NN) 的 有 序 集合 表示 ， 需 要 确定 连续 两 帧 图 像 之 间 目 标 血管 段 骨 架 的 运动 速度 (wu,v,)。 应 用 
全 局 平滑 约束 ， 使 光 流 变化 的 测度 最 小 ， 这 里 选择 的 测度 是 沿 骨 架 的 速度 变化 ， 得 到 如 下 的 
最 小 化 问题 : 








Quy 9v Y ix 
o=|((%) + (2) Jas +6 [(Ven-V ) ds (2-121) 
使 @ 最 小 的 (u,v) 就 是 所 要 求解 的 速度 集 。 式 中 , V= (uv) 是 要 估计 的 光 流 ; n 的 计算 公 
式 如 下 : 
n= (nn) =o (2-122) 
n 是 垂直 于 边缘 ( 即 灰 度 梯 度 方向 ) 的 单位 向 量 ， 即 归 一 化 的 梯度 向 量 ; B 是 权重 因子 ， 它 
决定 式 中 两 部 分 的 相对 重要 性 ; o 是 两 向 量 的 点 积 ; 信 的 计算 公式 如 下 : 


I 
Vi=- 
IV 1| 


V Re GILT IK EE Bh Er Tal ERU 8E; V7= (L,1)* 是 图 像 点 的 空间 灰 度 变 化 ，|Y 媳 = 
JT. 5. UA PH: 





(2-123) 


- L, 
k RESA 

Mu (2-124) 
n, = JU 


TER, EWA v= VA + GET, IDE D, 和 大 不 同时 为 零 。 

式 (2-121) 中 第 一 部 分 是 骨架 上 相 邻 点 的 光 流 变化 ， 第 二 部 分 是 估算 出 来 的 光 流 在 灰 
度 梯度 方向 上 的 分 量 与 由 光 流 约束 方程 直接 求 得 的 光 流 在 亮度 梯度 方向 上 分 量 的 相似 程度 ， 
它 被 6 加权。 由 于 血管 骨架 是 开 轮 廓 ， 且 骨架 点 均匀 分 布 ， 那 么 式 (2-121) 的 离散 形式 为 





N 
P= [Qu = uj)” + (v; — v1) ] +B>. (Vien -V Y 


N 
I 


i (2-125) 
=> [ Cu; m u)? + (v; - 0,4) * BV, on, — V; soe] + BC; “hy 一 y; )2 
NN 为 骨架 点 的 总 数 。 使 上 式 最 小 化 , $: 
a® o 95 0 (2-126) 


Qu, * 0v; 


A, A, u b, 
- (2-127) 
A, Alv b, 
BOP, u = udis Quy) sv E Pues Wy) 5 Ag -2B + diag (n, * nj ft * fis that ny) 3 


A, =26 + diag( (n4)? ,(n4)^ ,- (ny) ) * T;A, =26 + diag( EO MCN ME M +T; 
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得 到 方程 组 ， 用 和 矩阵 的 形式 表示 为 


Do -2B- (n4 E Y ,ma ° Y; Pa “ Vy)’; b, -2B- (nj : Vi ,ma ° yrs tay ° Vy)’; 
r2 22 " 
-2 4 -2 


T= T" P (2-128) 








其 中 ， 和 矩阵 工 中 所 有 没 标 出 的 元 素 都 是 0。(n, , nw,) 由 式 (2-124) 求 出 ， 中 心 线 上 各 点 灰 
度 的 时 间 和 空间 导数 可 由 式 (2-110) 求 出 。 

式 (2-127) SF HDR EAE MRR AB MIE, Ay. A, MA, JÉ Nx N AE, b Mb, 
是 Nx1l 的 列 向 量 。 这 样 就 产生 了 2N 个 线性 方程 ，2N SAREE, AIEN KA LAE E 
线性 代数 方程 组 ,而且 AQ. A, FLA, 组 成 的 矩 阵 是 正定 的 ， 可 以 采用 共 思 e 梯 度 ( 斜 量 ) 法 
求解 。 其 优点 是 ， 作 为 迭代 法 不 必 像 超 松 弛 迭代 法 那样 选取 松弛 因子 ， 而 且 对 和 矩阵 的 元 素 结 
构 也 没有 特殊 要 求 〈 例 如 相 容 次 序 等 ) 。 缺 点 是 计算 过 程 对 舍 人 误差 比较 敏感 。 但 总 的 来 
说 ， 用 它 来 求解 上 述 线性 方程 组 ， 无 论 从 存储 要 求 或 计算 工作 量 方面 来 看 ， 都 不 失 为 一 个 有 
效 的 方法 。 








计算 出 轮廓 上 各 像素 的 光 流 (u,v;) 之后， 就 可 以 由 式 (2-112) 得 到 相应 的 位 移 ， 由 
式 (2-113) fX (2-114) 得 到 瞬时 速度 的 大 小 和 方向 。 图 2-82 是 对 采集 速率 为 30 fs 
的 左 冠状 动脉 造影 图 像 序 列 进行 特征 光 流 法 验证 实验 的 结果 ， 图像 大 小 为 256 x 256 像素 。 
图 2-82a 为 连续 两 帧 原始 图 像 ， 图 2-82b 是 从 原始 图 像 中 提取 出 的 主要 血管 分 支 的 骨架 ， 


A 














b) c) 


图 2-82 采集 速率 为 30f/s 的 左 冠状 动脉 造影 图 像 序列 进行 特征 光 流 法 验证 实验 的 结 
a) 连续 两 帧 原始 图 像 b) 主要 血管 分 支 的 骨架 c) 采用 特征 光 流 法 沿 血 管 中 心 线 进行 运动 佑 算 的 结果 
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图 2-820 是 采用 特征 光 流 法 沿 血 管 中 心 线 进行 运动 估算 的 结果 ， 其 中 6 =0.001， 图 中 用 线 
段 表示 各 骨架 点 的 二 维 运 动向 量 ， 为 了 清晰 起 见 ， 运 动向 量 都 被 乘 以 30 放大 了 。 

与 梯度 光 流 法 相 比 ， 采 用 特征 光 流 法 对 运动 图 像 序 列 中 目标 的 运动 进行 估算 ， 可 以 得 到 
对 目标 整体 的 运动 估算 。 而 且 除 特征 提取 之 外 ， 其 余 步骤 是 全 自动 的 ,不 需要 操作 者 的 参 
与 。 但 是 需 事先 对 图 像 进行 分 割 ， 提 取出 目标 的 特征 ， 因 此 估算 结果 受 特征 提取 质量 的 影响 
很 大 。 

采用 光 流 法 进行 血管 骨架 运动 估计 的 优点 是 物理 概念 清晰 ， 且 不 考虑 特征 匹配 问题 ， 在 
实际 应 用 中 可 降低 难度 。 其 局 限 性 在 于 ， 由 于 需要 计算 图 像 中 像素 的 灰 度 值 对 x、y 坐标 和 
时 间 c 的 偏 导 数 ， 因 此 估计 结果 受 原 图 像 的 质量 影响 很 大 ， 对 噪声 很 敏感 ， 且 抗 噪 性 能 较 
22: 由 于 在 光 流 场 计 算 基 本 公式 的 导出 过 程 中 应 用 了 泰勒 级 数 展开 ， 因 此 隐 含 着 认为 灰 度 变 
化 以 及 速度 场 的 变化 都 是 连续 的 。 但 在 实际 情况 中 ， 图 像 中 的 灰 度 变化 以 及 速度 场 都 可 能 出 
现 不 连续 ， 在 出 现 这 种 不 连续 时 OF CE 是 否 仍然 成 立 是 一 个 值得 讨论 的 问题 ， 理 论 上 只 能 求 
解 灰 度 变化 小 于 1 个 像素 的 连续 两 帧 图 像 ， 而 无 法 求 得 大 位 移 情况 下 的 光 流 场 ， 要 求 较 高 的 
图 像 帧 采样 率 ; 只 能 计算 出 骨架 点 或 轮廓 点 的 运动 向 量 ， 无 法 得 到 两 幅 图 像 点 之 间 的 对 应 
(匹配 ) RA. 


2.8.4 基于 弹性 配 准 的 运动 估计 


该 方法 的 基本 思想 是 将 血管 骨架 的 运动 估算 转化 为 对 连续 两 帧 图 像 中 同一 段 血管 的 骨架 
进行 匹配 ， 选 择 适 当 的 匹配 误差 函数 ( 即 运 动 前 后 物体 的 差异 度 ) ， 通 过 使 其 最 小 ， 得 到 两 
帧 图 像 之 间 上 骨架 点 的 对 应 关系 ,那么 以 对 应 点 作为 两 个 端点 的 向 量 就 是 运动 向 量 。 

假设 已 经 从 CAG 图 像 序列 中 提取 出 了 各 时 刻 主要 血管 分 支 的 单 像素 、8 连通 的 中 心 线 
( 即 骨 架 )。 分 别 将 两 帧 图 像 中 某 一 血管 分 支 的 中 心 线 表示 为 包含 M 个 入 个 像素 的 有 序 序 
Jil s, Ms, 其 中 si(m) =[x,(m),y, (m) ] (m 20,1, 有 -1) 是 骨架 % 中 的 第 m MRR, 
为 了 简单 起 见 ， 用 s? 表示 ; s(n) 2 [x (0) 5 (0) ](n 20,1, N -1) 是 骨架 s, 中 的 第 n 
个 像素 ， 用 s; 表示。 由 于 心脏 会 发 生 膨胀 或 收缩 变形 ， 因 此 M 与 N 不 一 定 相 等 ， 这 里 设 N 
宇 M。 用 对 应 关系 或 运动 向 量 表示 像素 的 位 置 从 这 一 帧 到 下 一 帧 的 变化 ， 如 图 2-83 Bron, 
st 与 5; 之 间 的 运动 向 量 为 

d(m,n) 2s,(m) -s,(n) = G, (n) -%,(m) ,y(n) -y,(m)) (2-129) 
考虑 到 运动 场 的 光滑 性 和 血管 的 形状 相似 度 ， 同 时 由 于 变形 前 后 血管 的 长 度 可 能 不 同 ， 
因而 需 考 虑 对 无 匹配 部 分 的 处 理 ， 以 保证 匹配 的 均匀 性 ,设计 如 下 的 匹配 误差 函数 . 



























































M-1 


C(m - 1,n,,m,n) = >, [ |Ad(m) |* A |, (n) - (m)|+ n(n -n,)?] (2-130) 


mzl 


式 中 , n 是 s, PS sr 相 匹 配 的 点 的 序号 ; nde s, PS sl! 相 匹 配 的 点 的 序号 ; Ad(m) =d 

(m,n) -d(m 一 1,n,) 为 相 邻 点 的 运动 向量 之 差 ， 如 图 2-83 所 示 ; Al m 是 权重 参数 ;Ai (x) 

是 曲线 i 在 点 x 处 的 曲率 ， 其 近似 计算 方法 如 下 : 

(s,(m) -s,(m -1)) * (si(m+1)—si(m)) 

I$; (m) ^s, (m-1) | + Is; (m *1) -s,(m) | 

XP, 0, (m) EIS] s (m) —s, (m — D) PITE s, (m +1) —s, (m) WIE AA, lll 2-84 所 示 。 
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(2-131) 





K, (m) 70, (m) = arccos 







5 Kr) el) 


t(m) ff sim) 


t(m+1) 
t(m) 
si(m-1) VY 
Om) 
O 


到 2-83 ”变形 前 后 的 血管 骨架 点 的 对 应 关系 图 2-84 曲线 上 相 邻 两 点 的 向 量 夹 角 


式 (2-130) 中 的 第 一 部 分 是 。 中 相 邻 点 的 运动 向 量变 化 (包括 大 小 和 方向 的 改变 ) 。 考 
虑 到 同一 物体 上 物理 相连 的 两 点 的 运动 是 相似 的 ,因此 为 了 保证 运动 场 的 光滑 性 ,应 使 中 
相 邻 点 的 运动 向 量变 化 最 小 。 第 二 部 分 是 变形 前 后 的 血管 骨架 上 对 应 点 的 曲率 变化 , 它 表 达 
了 血管 形状 的 改变 。 由 于 心脏 的 膨胀 和 收缩 ,通常 情况 下 NM, AEN >M, IA s, 中 就 有 一 
部 分 点 无 匹配 。 式 (2-130) 中 的 第 三 部 分 n(n — n) 是 为 了 保证 相 邻 的 匹配 像素 之 间 不 会 有 
大 的 跳跃 ， 使 无 匹配 的 部 分 尽量 小 ， 从 而 得 到 均匀 的 匹配 结果 。 

通过 使 匹配 误差 函数 最 小 ， 从 s, 中 找 出 M A sz n 
点 ， 这 些 点 是 s 中 相应 的 M AG shee ys) 的 
最 优 匹 配 。 采 用 动态 规划 (Dynamic Programming, 
DP) 完成 对 最 优 匹配 的 搜索 ， 可 大 大 减少 计算 量 ， 
节省 计算 时 间 ， 而 且 非 常 适合 于 编程 。 动 态 规划 是 qna wil iV i Zh 
运筹 学 的 一 个 分 支 ， 是 求解 决策 过 程 最 优化 的 数学 xu : 
方法 ， 其 实质 是 分 治 思想 和 解决 宛 余 。 基 本 思想 是 grw 
在 最 优化 的 假设 前 提 下 ， 把 一 个 N 个 变量 的 问题 分 。 09 
解 成 N 个 阶段 单 变量 的 问题 加 以 解决 。 动 态 规划 示 
意图 如 图 2-85 所 示 ， 图 中 ss 平面 中 的 每 个 栅 格 点 
都 表示 一 个 数 对 [s (m),s(n)], E Æ M RAR 
元 素 的 一 个 可 能 的 组 合 。 两 幅 图 像 一 个 完整 的 配 准 Ej2-85 eRe ee 
可 以 看 做 是 连接 第 一 幅 图 像 的 元 素 与 它 在 第 二 幅 图 像 上 的 匹配 元 素 的 组 合 的 一 条 路 径 。DP 
的 目的 就 是 找到 最 佳 路 径 ， 即 使 得 m = M 时 各 数 对 的 累计 成 本 最 小 的 路 径 ， 具 体 步 又 为 开始 
时 ，m =1， 根据 已 知 的 成 本 函数 计算 出 每 个 可 能 数 对 [s, (1) 58, (0) ],n 21,2, IN 的 成 本 
值 。 在 接 下 来 的 步骤 m(mz2)'rh, 确定 终点 为 [s,(m) ,s(n)] ,n=1,2,…,N 的 具有 最 小 累 
计 成 本 值 的 路 径 〈 最 佳 路 径 ) 。 方 法 是 连接 该 点 与 前 一 步 中 的 各 点 [s (m-1),5,(1)] (l= 
1,2,…,N) ， 计 算出 各 条 路 径 的 成 本 值 ， 并 且 从 中 选择 出 具有 最 小 累计 成 本 值 的 路 径 。 令 
c(m,n,m -l,u(m -1) ) 为 连接 点 [si(m) ,s,(n) 和 上 一 步 中 的 点 [sm -1) ,s,(u(m-1)) J 
的 成 本 值 ，C (m,n) 是 终点 为 [s (m), s, (n) ] 的 路 径 的 最 小 累计 成 本 值 。 将 成 本 值 加 在 
C(m-l,u(m-1)) E, 得 到 累计 成 本 值 Q(m,n,m - 1,u(m-1)) X TER m 中 的 每 个 节 
点 [si(m) ,s(n)] ,有 NN 个 累计 成 本 值 Q(m,n,m - 1,ou(m-1)), u(m-1) 21,2,--,N, 
Cl(m,n) 由 下 式 定 义 : 
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so(K(mrtp)) 
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C(m,n) = min |Q(m,n,m -1,u(m -1)) | 
(2-132) 

= min [C(m -1,u(m -1)) *tc(m,n,m-l,u(m-1))| 
如 前 所 述 ， 有 下 式 : 

c(m,n,m—-1,u(m-1)) = |Ad(m)|+A|«,(n) -rx(m)|+n[n-um-1)] (2-133) 

H. €(0,0) =0。 产 生 最 小 累计 成 本 C(m,n) 的 节点 [5 (m - 1) s; (u(m 一 1))] 就 成 为 节 
A s; Cm) s, (n) |] 的 先 趋 。 对 于 所 有 的 村 个 像素 重复 上 述 过 程 ， 在 最 后 一 步 即 m = M 时 得 到 
的 最 佳 路 径 也 就 是 整个 问题 的 最 优 路 径 。 

Ra, &{s,(u,(m-1)),s,(u,(m-2)) ,+,8,(u,(1))}| 为 与 终点 [5 (m) ,s(n)] 的 路 
径 相关 的 像素 , 这 样 属于 路 径 n 的 全 部 节点 就 是 |[s (1) psa (Qu, (D) 1,05, (225 (2, (22) J, 
sn) ,s(n)]1 s 在 每 个 节点 [s,(m) ,s (n) ] 处， 都 需要 计算 连接 该 点 与 前 一 步 的 每 个 
点 [s (m-1),s,(k) ] (k=1,2,…,N) 的 成 本 值 ， 因此 DP 的 复杂 度 为 0( MN ) 。 

为 了 避免 逐个 像素 进行 比较 ,减少 计算 量 ,， 缩短 计算 时 间 ， 考 虑 到 冠 脉 血管 运动 的 实际 
情况 ， 可 以 附加 一 些 约束 条 件 限制 可 能 解 的 搜索 空间 ， 具 体 条 件 如 下 : 

1) 唯一 性 约束 : HF s 中 的 每 个 像素 ， 在 s, 中 都 能 找到 一 个 元 素 与 之 相 匹配 ， 即 
Vm,3n|s,(m)s,(n), BARRIER SR s, 中 各 元 素 的 最 佳 匹配 。 

2) 单调 性 约束 : 因为 大 多 数 的 心脏 变形 并 不 改变 冠 脉 血管 骨架 上 元 素 的 顺序 ， 因 而 在 
匹配 的 过 程 中 需 保 证 骨架 线 上 像素 点 的 顺序 不 变 ， 不 允许 交叉 匹配 ， 即 如 果 s (m)—s, (n) 
H.s,(m -1)$s,(n,) , A n>m H.n»n,, BARE AT "AXI —"— (Bl s, 中 的 多 个 元 素 
与 s, 中 的 一 个 元 素 相 匹配 ) 以 及 交叉 匹配 。 

3) MEAR: 如 果 s(m)os,(n), BAn-m<N-M, 在 考虑 上 述 约束 条 件 后 ， 搜 索 
就 限制 在 直线 1, AL, 之 间 的 区 域 中 ， 如 图 2-85 所 示 。 

用 采集 速率 为 15 Vs 的 CAG 图 像 序列 来 检验 该 运动 估计 算法 ， 对 两 帧 图 像 的 结果 如 
图 2-86 和 图 2-87 所 示 (每 隔 5 个 像素 显示 一 个 运动 向 量 )。 由 冠状 动脉 的 解剖 结构 可 知 ， 
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图 2-86 ”两 个 时 刻 的 LA046? CRAN21° 造 影 图 像 及 血管 骨架 的 运动 估计 结 
a) 原始 图 像 b) 主要 血管 分 支 骨架 c) 血管 骨架 的 运动 估计 结果 




















$1 




















b) 











图 2-87 两 个 时 刻 的 RAO30。CAUD24。 造 影 图 像 及 血管 骨架 的 运动 估计 结 
a) 两 帧 原始 图 像 b) 主要 血管 分 支 的 骨架 c) 血管 骨架 的 运动 估计 结果 


血管 树 的 各 个 分 叉 点 之 间 应 该 是 互相 匹配 的 ， 因 此 对 于 每 个 血管 分 支 ， 可 以 该 分 支 上 的 分 叉 
点 作为 DP 的 起 始点 。 

基于 弹性 配 准 的 运动 估计 方法 没有 用 到 任何 有 关 目 标 运动 或 变形 的 先 验 知识 或 者 模型 ， 
可 以 利用 同一 个 相似 度 测 量 、 同 一 个 成 本 函数 来 解决 不 同 种 类 的 变形 。 并 且 算 法 的 复杂 度 不 
取决 于 变形 的 复杂 性 ， 不 管 几 何 变形 的 复杂 性 如 何 ， 算 法 的 复杂 度 几 乎 是 相同 的 。 同 时 ， 该 
方法 对 所 处 理 的 两 幅 图 像 之 间 的 时 间 间 隔 没 有 严格 的 约束 ， 可 以 计算 大 位 移 的 运动 向 量 场 。 
因此 ， 这 种 方法 适合 于 当 目 标 发 生 比 较 严 重 的 变形 并 且 变 形 是 未 知 的 时 候 对 目标 的 运动 进行 
估计 。 采 用 动态 规划 完成 对 最 优 匹配 的 搜索 ， 并 且 引 入 相应 的 约束 条 件 ， 限 制 可 能 解 的 搜索 
空间 ， 可 大 大 减少 计算 量 。 但 是 该 方法 需 首 先 从 原始 图 像 中 提取 出 血管 的 骨架 ， 因 而 骨架 提 
取 的 质量 直接 影响 运动 估算 结果 的 准确 性 。 
























































2.9 三 维 运动 跟踪 和 估计 


实际 的 心脏 和 血管 运动 是 三 维 的 ， 并且 具 有 空间 和 时 间 的 不 均匀 性 。X 射线 造影 成 像 的 
最 大 缺陷 在 于 把 三 维 空 间 结构 重合 到 二 维 的 图 像 上 ， 即 投影 成 像 。 由 于 投影 成 像 ， 血 管 结构 
可 能 在 造影 图 像 中 相互 重 辣 而 影响 医生 观察 图 像 。 更 本 质地 ， 二 维 造影 图 像 丢 失 了 大 部 分 三 
维 空间 信息 ， 而 这 些 三 维 信息 恰恰 是 临床 诊断 中 十 分 需要 的 。 因 此 仅 根 据 一 个 角度 的 二 维 投 
影 所 进行 的 血管 运动 分 析 和 形态 结构 的 定量 测量 并 不 能 反映 其 真实 情况 。 同 时 由 于 临床 得 到 
的 造影 图 像 通常 对 比 度 很 低 ， 受 噪声 污染 严重 ， 而 且 血 管 经 常会 发 生 重奏 ， 这 种 情况 下 仅 从 
一 个 角度 的 图 像 中 很 难得 到 准确 的 血管 轮廓 和 中 心 线 ， 从 而 无 法 对 其 进行 定量 测量 和 运动 佑 
计 。 进 一 步 而 言 ， 实 际 的 心脏 和 血管 运动 是 三 维 的 ， 并 且 具 有 空间 和 时 间 的 不 均匀 性 ， 因 此 
为 了 得 到 对 心脏 运动 的 正确 描述 ,需要 在 三 维 空间 中 分 析 血 管 的 形态 结构 和 运动 情况 。 
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2.9.1 CAG 图 像 序列 中 三 维 运动 跟踪 


为 了 实现 对 冠 脉 在 整个 心动 周期 中 的 四 维 (三 维 + 时 间 ) 描述 , 现 有 的 方法 多 是 按照 
“ 自 底 向 上 ”， 即 三 维 忆 三维 的 顺序 ， 逐 个 时 刻 进行 血管 骨架 的 三 维 重 建 。 具 体 方法 是 首先 
从 同时 拍摄 的 两 个 角度 的 图 像 中 提取 出 主要 血管 分 支 的 中 心 线 (骨架 )， 之 后 进行 左右 两 个 
角度 间 骨 架 对 应 点 的 匹配 ， 最 后 根据 两 个 投影 点 的 坐标 ， 计 算出 空间 点 的 三 维 坐 标 。 由 于 需 
要 首先 从 原始 图 像 中 提取 出 单 像素 、 八 连通 的 血管 中 心 线 ， 因 此 结果 的 精度 在 很 大 程度 上 取 
决 于 二 维 提取 的 准确 度 。 而 临床 得 到 的 造影 图 像 通 常 受 噪 声 污 染 严 重 ， 而 且 网 像 中 经 常会 出 
现 血管 重合 ， 这 种 情况 下 仅 从 一 个 角度 的 图 像 很 难得 到 准确 的 血管 轮廓。 同时 两 个 角度 之 间 
的 匹配 直接 影响 到 重建 的 精度 。 对 于 离散 的 二 维 中 心 线 ， 一 般 是 利用 外 极 线 约束 逐 点 匹配 ， 
该 方法 很 难 达 到 较 高 的 精度 ， 重 建 结果 的 连续 性 不 好 ， 计 算 量 也 很 大 。 

采用 snake 模型 ， 按 照 “ 自 项 向 下 ”的 方式 ,将 前 一 时 刻 的 血管 骨架 作为 当前 时 刻 
snake 模型 的 初始 位 置 ， 通 过 使 适当 的 能 量 函 数 最 小 化 ， 表 示 血 管 骨 架 的 曲线 直接 在 三 维 空 
间 中 变形 ， 可 完成 血管 骨架 的 三 维 序列 重建 。 三 维 血 管 骨架 在 成 像 平 面 上 的 投影 就 是 二 维 血 
管 中 心 线 ， 因 此 该 方法 可 将 序列 图 像 中 血管 的 二 维 中 心 线 提取 、 三 维 重建 和 相 邻 时 刻 间 的 三 
维 运动 跟踪 集成 到 一 个 框架 中 完成 ， 实 现 对 动脉 血管 在 整个 心动 周期 中 的 四 维 (三 维 + 时 
间 ) 描述 。 采 用 连续 的 曲线 (如 B 样 条 曲线 ) 表示 血管 骨架 ， 通 过 调整 控制 点 的 位 置 就 可 
以 灵活 控制 曲线 的 位 置 。 同 时 在 三 维 重 建 的 过 程 中 ， 避 免 了 两 个 角度 间 的 逐 点 匹配 过 程 ， 通 
过 使 snake 曲线 变形 ， 求 解 最 优化 问题 ， 直 接 获 得 血管 段 的 三 维 坐标 ， 可 提高 三 维 重 建 的 精 
度 。 算 法 的 流程 如 图 2-88 所 示 ， 主 要 步骤 包括 : 












































人 工 取 点 获得 
第 一 幅 图 像 中 
骨架 的 近似 形状 





人 工 取 点 获得 
第 一 幅 图 像 中 
骨架 的 近似 形状 























将 模型 的 停留 位 置 设置 成 通过 能 量 最 小 化 使 模型 变形 
下 一 时 刻 模 型 的 初始 位 置 得 到 当前 时 刻 的 停留 位 置 

















到 2-88 ”基于 变形 模型 的 血管 三 维 运动 跟踪 算法 流程 图 





1) 对 原始 图 像 进行 必要 的 预 处 理 ， 主 要 包括 均衡 对 比 度 、 去 除 噪声 和 图 像 增强 等 。 
2) 对 于 第 一 时 刻 的 图 像 ， 通 过 人 工 取 点 获得 感 兴 趣 血 管 段 在 左右 投影 中 的 近似 中 心 线 ， 
用 折线 表示 。 
3) 对 手动 获取 的 采样 点 进行 三 维 重 建 ， 连 接 各 三 维 点 ， 所 得 折线 作为 snake 的 初始 
位 置 。 
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4) 通过 使 预先 设 定 的 能 量 函 数 最 小 ，snake 在 空间 中 变形 ， 最 终 得 到 具有 最 小 能 量 的 最 
优 位 置 ， 就 是 第 一 时 刻 的 三 维 血管 中 心 线 。 

5) 以 前 一 时 刻 的 三 维 血管 骨架 作为 当前 时 刻 snake 的 初始 位 置 ， 完 成 整个 序列 中 骨架 
的 跟踪 和 重建 。 

(1) 第 一 时 刻 血 管 骨架 的 三 维 重 建 

首先 得 到 第 一 个 时 刻 血管 段 的 三 维 中 心 线 ， 对 于 其 后 的 序列 图 像 ， 可 将 前 一 时 刻 的 骨架 
作为 snake 模型 的 初始 位 置 ， 通 过 模型 变形 得 到 当前 时 刻 的 三 维 骨架 。 

对 于 序列 中 的 第 一 幅 图 像 (包括 左右 两 个 角度 ) ， 通 过 人 工 取 点 获得 兴趣 血管 段 在 两 个 
角度 投影 中 的 中 心 线 的 近似 形状 ， 采 用 外 极 线 约束 获得 两 个 角度 的 采样 点 间 的 匹配 关系 ,并 
计算 出 采样 点 的 三 维 坐 标 ， 作 为 变形 模型 控制 点 的 初始 位 置 。 使 能 量 函 数 最 小 ， 模 型 在 三 维 
空间 中 变形 ， 最 终 停留 在 总 能 量 最 小 的 位 置 ， 就 是 该 时 刻 血 管 段 的 三 维 中 心 线 ， 结 果 是 用 三 
次 B 样 条 曲线 表示 的 一 条 连续 曲线 。 

在 跟踪 过 程 开 始 前 ， 需 要 已 知 变形 模型 的 初始 位 置 ， 可 通过 人 工 取 点 提取 近似 的 血管 中 
心 线 。 方 法 是 首先 从 一 个 角度 的 图 像 中 手动 选取 感 兴趣 血管 段 上 的 n 个 控制 点 (n 的 大 小 视 
情况 而 定 )， 然 后 根据 外 极 线 约束 得 到 各 点 在 男 一 个 角度 图 像 上 的 对 应 点 ， 最 后 由 两 个 角度 
的 点 对 ， 计 算出 各 控制 点 的 三 维 坐标 。 

三 维 重建 的 关键 问题 是 如 何 确 定 两 个 角度 造影 图 像 上 点 的 对 应 关系 。 和 寻找 三 维 空间 中 的 
骨架 点 在 两 个 不 同 角 度 造影 成 像 面 上 的 对 应 投影 点 的 过 程 称 为 立体 匹配 。 对 两 个 成 像 面 上 的 
点 进行 立体 匹配 时 ， 首 先 在 其 中 一 个 投影 面 上 取 二 维 投影 点 p， 如 图 2-30 所 示 ， 通 过 点 p. 
S, ALS, 确定 外 极 面 ， 然 后 确定 外 极 面 与 男 一 投影 成 像 面 的 交 线 ( 即 外 极 线 ) ， 最 后 在 该 外 
极 线 上 寻找 血管 骨架 点 与 点 p 相 匹 配 。 由 于 二 维 处 理 的 误差 、 几 何 变换 矩阵 的 误差 等 ， 匹 配 
点 可 能 不 会 准确 地 出 现在 图 像 平面 中 对 应 的 外 极 线 上 ， 而 在 外 极 线 的 邻 域内 。 一 般 在 该 邻 域 
内 搜索 和 外 极 线 距离 最 短 的 点 作为 匹配 点 。 由 这 些 对 应 点 分 别 求 出 它们 的 三 维 坐标 ， 用 直线 
连接 这 些 三 维 点 ， 所 得 的 折线 作为 三 维 变形 模型 的 初始 位 置 ， 如 图 2-89 所 示 。 外 极 线 和 三 
维 点 坐标 的 计算 方法 详 见 第 2. 5 节 。 

















图 2-89 第 一 时 刻 两 个 角度 图 像 中 采样 点 的 外 极 线 匹配 结果 


snake 是 一 条 可 变形 的 参数 曲线 ，c(s) = (x(s),y(s) ,z(s)),s e[0,1]。 将 该 曲线 离散 
WH n TAEC, yi, z) (i=1,2,…,n)， 那 么 snake 模型 能 量 函 数 的 离散 形式 如 下 : 
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E= 5 [Em (i) + E,G)] (2-134) 


内 部 能 量 E, 的 表达 式 如 下 
EG) 2o(d- |& -&41) +B1G_,-2¢6 6, (2-135) 
式 中 的 第 一 项 约束 使 点 平均 分 布 ， 既 能 满足 连续 性 的 要 求 ， 又 不 会 产生 曲线 收缩 的 现象 。 在 
每 次 迭代 结束 时 ， 点 间 的 平均 距离 4 的 值 被 更 新 ; 第 二 项 是 曲率 ,使 曲线 保持 平滑 。a AB 
是 权 值 。 
造影 过 程 中 ， 当 造影 剂 的 浓度 达到 峰值 时 ， 所 拍摄 的 图 像 上 血管 的 灰 度 值 应 比 背景 的 灰 
度 值 小 ,所 以 外 部 能 量 应 该 吸引 表示 血管 骨架 的 空间 曲线 移动 到 如 下 位 置 : 三 维 曲线 在 两 个 
图 像 平 面 和 上 的 投影 位 于 图 像 上 灰 度 最 小 、 且 灰 度 梯度 最 小 的 区 域 ， 即 血管 的 2D 中 心 线 。 
根据 透视 投影 成 像 的 几何 关系 和 外 极 线 约束 关系 可 知 ， 空 间 点 在 两 个 成 像 平面 上 的 2D 投影 
点 的 坐标 都 是 空间 点 三 维 坐 标的 函数 。 下 面具 体 介 绍 其 推导 过 程 。 
如 图 2-27 所 示 ， 设 冠 脉 骨 架 点 P, 在 坐标 系 xy zs, M xo 70258, 中 的 坐标 分 别 为 (x ,y1， 
z,) 和 (x%; ,Yi,z2;) ，P; 在 图 像 A MENR B E HERE aA BA UO Qus; v) fl (us; vs) o TRAE 
透视 投影 成 像 的 几何 关系 可 得 出 如 下 公式 : 
uw, =D, tzu), Vu =D (Yula) (2-136) 
üz = Dy (lza); t= Dy Vaza) (2-137) 
两 个 角度 的 X 射线 源 局 部 坐标 之 间 的 变换 关系 为 : 



























































Xji X, (fus Ty + Ei) - (ryt +Tigty ruis) 
y; -R- yul-ti- (fas FEV HTa) = (rat, try, + rats ) (2-138) 
Zoi Zii (T31X1i 十 7azyii + Ta321;) — (rat + rat + Tals ) 


式 中 ,rj(i,j =1,2,3) 为 旋转 矩阵 R 的 第 i 行 、 第 j 列 的 元 素 ; t=[t， 6 h] 为 平移 矩阵 。 
将 式 (2-138) 代入 式 (2-137) 得 到 如 下 公式 : 
. (rus; trey + T1321;) - (ryt; + rol; + rats ) 


(raj; + Ti tran) = (rats try, rab) Í 





Uy, =D, 
(2-139) 


. (rait; try + T2321;) 一 (Tati + Tat tra) 


(ris ty + T3321;) = (rat, try, + rats) 
Bir ELS LOS YE PAP OE tit EKIZA A HAER Cu; v, ) 和 (w,,v,) 都 可 以 用 该 点 的 三 维 
HERC, = (xy Mii Zu) 来 表示 ， 公式 如 下 : 





v; =D, 














=n È), NE (È) (2-140) 


Vi; 2i 
外 部 能 量 函 数 包 含 两 部 分 ， 分 别 对 应 于 两 个 角度 的 二 维 投影 ， 公 式 如 下 : 
E = nat) sf Os m) AC Eg tu) | + |V Cg) |) 
=y(L,(F.(@)) +i Fa(@))) ACV n ORCI) | + Iv n GC D 
WP, DG; vy) 和 (wi,v2;) 分 别 是 左 、 右 图 像 点 的 灰 度 值 ; V IL (us; o) MV Dy (ug; oS) 2T 
别 是 左 、 右 图 像 点 的 灰 度 梯度 。 由 于 血管 造影 图 像 中 ， 血 管 的 灰 度 值 比 背 景 小 ， 所 以 这 里 系 
Tk y 取 正 值 。 而 且 我 们 感 兴趣 的 是 血管 中 心 线 ， 不 是 边缘 ， 所 以 也 取 正 值 。 


(2-141) 
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求解 变形 模型 的 最 优 位 置 就 是 要 使 最 小 ,< 的 最 终 位 置 就 确定 了 感 兴趣 血管 段 的 三 
维 中 心 线 。 求 解 能 量 函 数 最 小 化 方程 可 采用 动态 规划 或 贪 梦 算法 求解 。 

(2) 整个 序列 中 三 维 血 管 中 心 线 的 跟踪 

得 到 第 一 时 刻 血管 段 的 三 维 中 心 线 之 后 ， 对 于 其 后 的 序列 图 像 ， 根 据 血管 形状 不 突变 的 
寺 点 ， 把 时 刻 1 的 三 维 骨 架 作为 时 刻 t++1 模型 的 初始 位 置 ， 实 现 对 整个 图 像 序列 中 血管 段 的 
三 维 运动 跟踪 。 

在 进行 相 邻 时 刻 间 的 血管 跟踪 时 ， 如 果 使 模型 不 断 变 形 的 外 力 仅 仅 是 图 像 点 的 灰 度 和 相 
邻 点 间 的 灰 度 梯度 ， 那 么 由 于 兴趣 血管 段 不 一 定 是 二 维 投影 中 灰 度 最 小 、 灰 度 梯 度 变 化 最 小 
的 部 分 ， 因 此 很 容易 收敛 于 错误 的 结果 。 基 于 上 述 原因 ， 为 了 得 到 对 序列 图 像 中 血管 段 的 准 
确 跟踪 ， 需 要 引入 其 他 的 外 部 约束 。 考 虑 到 外 部 能 量 函 数 的 灵活 性 ， 可 在 模型 中 构 入 相似 度 
匹配 ， 通 过 对 相 邻 帧 之 间 的 目标 进行 配 准 实现 对 运动 物体 的 跟踪 。 假 设 在 足够 短 的 时 间 间 隔 
内 ， 运 动 前 后 物体 的 灰 度 不 发 生变 化 ， 那 么 得 到 序列 中 第 一 时 刻 的 血管 中 心 线 之 后 ， 在 开始 
对 后 续 图 像 进 行 运动 跟踪 时 ， 外 部 能 量 的 函数 表达 式 采用 如 下 形式 : 

E, EY CR sv) + 有 Co)) + ACIV IR Cus m) | * [V P Cu v.) D 























+a) X X [Cui + Ax,vi + Ay) - Ir Qui? + Ax, of! + Ay) | 
Ax = -wAy = -w 


+ > > |KO Ax; + Ay) - Eo (us! + Ax,us + Ay) |) 
Ax = -wAy = -w (2-142) 
=y(1 (Tce)) + RROTRQOD)) + ACIv n (C0) |+ Iv (TR) 

eus COE CI th dedo cA 


Ad 
+>, BOLD Ad) SI Ce Aa) |) 
Ad 


其 中 下 标 工 表示 LAO 投影 ，R 表示 RAO 投影 。 这 样 外 部 能 量 中 除了 包含 图 像 力 ， 即 吸引 曲 
线 向 着 图 像 中 灰 度 最 小 、 灰 度 梯 度 变化 最 小 的 区 域内 移动 之 外 ， 还 包含 外 部 约束 ， 使 运动 前 
后 血管 上 对 应 点 的 灰 度 变化 最 小 。 
同时 引入 一 个 新 的 运动 模型 ， 包 含 血管 的 整体 运动 和 局 部 运动 。 假 设 在 上 -1 时 刻 的 3D 
血管 中 心 线 用 曲线 六 (s) = (x, (8) ,ys) ,0s)) 表 示 ， 知 相 邻 帧 之 间 血 管 不 发 生 严重 
的 变形 ， 那 么 下 一 时 刻 1 的 血管 3D ART, Cs) 与 上 一 帧 图 像 之 间 的 运动 可 以 分 解 为 整体 运动 
和 局 部 运动 ， 由 于 心脏 及 其 相关 的 冠状 动脉 血管 的 运动 是 非 刚性 运动 ， 因 此 整体 运动 包含 整 
体 平 移 、 旋 转 和 变形 ， 那 么 芯 (*) 可 用 下 式 表达 ， 
U(s) =T+Rv_,(s) DU, ,(s) +d(s) 
T. ry Tg Tg | x, (s) duo da ha (eats) |. Tes) 
=| T, |+| ro Tao ms) | +] di dg da |y, a) | +| d,(s) 
T. Tao Ta Ty || Zi (5) dy dy d} || 2,1¢s) | Ld.(s) 
这 样 ， 血 管 在 上 一 帧 图 像 中 的 位 置 就 不 仅仅 是 它 在 下 一 帧 图 像 中 的 位 置 的 初始 值 了 ， 同 时 它 
也 是 新 位 置 的 一 个 组 成 部 分 。 式 中 , 了 是 整体 平移 向 量 ; R 是 整体 旋转 矩阵 ; D 是 变形 甜 
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(2-143) 








E; d(s) 是 血管 上 每 个 点 的 局 部 位 移 。 将 上 式 中 的 前 三 项 合并 ， 得 到 如 下 公式 : 
x, 1(S) 


ri tdg Mt+dy rm +d, T, (s) d,(s) zs) 
1-1\8 i= E 
v(s)- Ta tdy Ty dy Ty da T, ^ 2 ) 十 d,(s) Zu 2 Jede 
Z, (s 
Ty +d} Ty tds ry +d, T, 1 d. (s) 


(2-144) 
其 中 ,A 是 一 个 3 x4 BABERE, d(s) =[d,(s) d,(s) d.(s)] ， 对 于 每 个 点 来 说 是 一 个 3 x] 
的 列 向 量 ， 表 示 该 点 的 局 部 位 移 。 

能 量 函 数 中 的 内 部 能 量 是 为 了 保证 曲线 的 连续 性 和 光滑 性 ， 在 进行 运动 分 析 时 ， 可 用 该 
光滑 性 约束 来 对 血管 的 运动 速度 进行 约束 。 基 于 此 ， 引 入 整体 运动 模型 ， 血 管 的 运动 可 以 看 
做 包含 两 部 分 : 一 个 是 整体 运动 ， 它 与 血管 在 上 一 帧 的 位 置 有 关 ; 男 一 部 分 是 局 部 运动 。 重 
新 构造 能 量 消 数 如 下 . 


g- | (eao) a IA [0 d(s) e (2-145) 
i 1 














式 中 ，d(s) 是 血管 上 的 点 从 上 一 帧 到 下 一 帧 的 局 部 位 移 CBLTE A y DERE); vC) 
是 血管 点 在 上 一 帧 图 像 中 的 位 置 (坐标 )。 上 述 能 量 函 数 的 离散 形式 如 下 : 


b= >| Eud) «E [| en (2-146) 
i=l 1 


这 样 对 血管 的 运动 进行 跟踪 的 问题 就 转化 为 求解 矩阵 4 Fld, 。 

采用 动态 规划 或 者 Williams 快速 算法 求解 snake 能 量 函 数 最 优化 问题 时 ， 每 次 迭代 时 ， 
需 在 以 当前 点 为 中 心 的 一 个 小 体 元 内 进行 搜索 ,算法 示意 图 如 图 2-90 所 示 。 

选择 分 别 从 RAO030°CAUD24° 角 度 和 LAO46° CRAN21° 角 度 拍摄 的 两 个 左 冠 造影 图 像 序 
列 ， 图 像 采 集 速 率 为 15f/s， 图 像 大 小 为 512 x 512 像素 ， 灰 阶 为 256。 图 2-91a 是 该 序列 中 
第 一 个 时 刻 的 两 个 角度 的 图 像 对 ， 在 RAO 图 像 的 前 
降 支 上 选择 8 个 点 ,根据 外 极 约束 可 找到 其 在 LAO 
图 像 中 的 匹配 点 。 根 据 这 些 点 的 两 个 二 维 投 影 可 以 
计算 出 它们 的 三 维 坐 标 。 用 直线 段 连接 这 些 3D 点 ， 
得 到 用 折线 表示 的 3D 骨架 的 初始 形状 。 在 折线 上 均 
匀 采 点 ， 通 过 使 能 量 函 数 ( 式 (2-141)) 最 小 ， 得 
到 第 一 时 刻 的 3D 血管 骨架 ， 它 在 两 个 成 像 平面 上 的 
投影 就 是 前 两 幅 图 像 中 的 二 维 骨 架 ， 如 图 2-91b 所 
示 。 对 于 其 后 的 序列 图 像 ， 根 据 血 管 形状 不 突变 的 
特点 ， 把 当前 中 帧 图 像 中 snake 模型 的 停留 位 置 作为 
前 一 帧 图 像 中 的 初始 位 置 ， 实 现 序列 图 像 中 血管 中 
心 线 的 三 维 重 建 和 跟踪 ， 图 2-92 是 从 序列 中 选取 的 
5 个 时 刻 的 三 维 血管 骨架 跟踪 结果 。 直 观 判 断 ， 三 维 
血管 骨架 与 原 投影 图 像 吻合 很 好 。 而 且 当 一 个 心动 ”图 2-90 求解 3D snake 模型 最 优化 
周期 结束 时 ， 即 第 10 时 刻 的 血管 形状 与 第 1 时 刻 的 PE ee 
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形状 很 相似 ， 这 也 验证 了 “在 心动 周期 结束 时 ， 冠 状 动脉 血管 会 回 到 其 在 周期 开始 时 的 位 
置 ”这 一 结论 。 


RAO30° CAUD24° LAO46° CAUD21° 3D 




















Al 2-91 序列 中 第 一 个 时 刻 的 左前 降 支 中 心 线 的 三 维 重建 
a) snake 模型 的 初始 形状 b) snake 模型 的 最 终 停留 位 置 





2.9.2 三 维 运 动 估计 

采用 同时 在 两 个 角度 拍摄 的 冠状 动脉 造影 图 像 序列 ， 将 冠 脉 的 三 维 重建 和 运动 估计 结合 
起 来 进行 ， 可 得 到 对 冠 脉 树 的 结构 、 形 态 及 运动 的 全 面 描述 ， 提 取出 无 空间 偏差 的 局 部 和 整 
体 的 运动 信息 。 通 过 跟踪 心脏 周期 中 冠 脉 树 的 运动 及 变形 ， 可 获得 对 心脏 整体 和 局 部 运动 的 
全 面 了 解 ， 为 心脏 状态 和 功能 的 临床 分 析 以 及 与 其 他 成 像 技 术 的 融合 提供 基础 。 

冠状 动脉 血管 骨架 的 三 维 运动 估计 由 四 个 步骤 组 成 ， 如 图 2-93 所 示 ， 下 面 分 别 对 各 步 
BRIEFS ST ZA s 

(1) 采集 CAG 图 像 序列 

首先 ， 采 集 两 个 角度 的 造影 图 像 序列 ， 并 记录 成 像 系统 参数 (包括 造影 角度 、X 射线 
源 到 成 像 平面 的 距离 等 )。 若 采用 单 面 造影 系统 ， 则 为 了 保证 两 个 角度 的 图 像 序 列 是 在 同一 
时 刻 获 取 的 ， 还 需 根据 造影 过 程 中 同步 记录 的 心 电 信 号 选取 两 个 角度 的 对 应 图 像 。 同 时 为 了 
进行 运动 分 析 ， 必 须 保证 图 像 序列 的 时 间 分 辨 率 足 够 高 ，CAG 图 像 采 集 速 率 通常 为 15 ~ 
120f/s， 可 以 准确 地 跟踪 心脏 周期 中 动脉 的 运动 。 还 必须 保证 适当 的 空间 分 辨 率 ， 便 于 进行 
常规 的 诊断 。 

对 成 像 系统 进行 标定 的 目的 是 为 了 得 到 三 维 空间 和 每 个 X 射线 成 像 设 备 的 二 维 透视 投 
影 之 间 的 几何 关系 (假设 拍摄 过 程 中 XX 射线 源 的 位 置 是 已 知 的 )。 该 几何 关系 由 几何 变换 和 矩 
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图 2-93 ”冠状 动脉 血管 骨架 树 三 维 运 


动 估计 示意 图 





阵 决 定 ( 详 见 第 2.5 15), ABER ZEE RI HEE PERE WY — AE fec I Hate EOF TRE E BS A hs 
估计 出 来 。 

(2) 提取 CAG 图 像 中 的 血管 骨架 

由 于 血管 造影 图 像 在 获取 、 传 输 和 存储 过 程 中 受到 各 种 因素 的 限制 和 品 声 干扰 ， 因 此 首 
先 要 对 图 像 进行 预 处 理 ， 如 中 值 滤波 、 高 斯 平滑 等 ， 目 的 是 消除 干扰 噪声 ， 保 留 并 突出 所 需 
的 图 像 信 息 。 之 后 ， 为 了 减少 后 续 处 理 过 程 的 数据 量 和 便于 模式 特征 的 提取 ， 需 要 对 冠 脉 造 
影 图 像 进行 二 维 骨 架 提取 ， 可 获得 连通 的 、 通 近 中 轴线 且 为 单 像素 宽 的 血管 分 支 的 骨架 5 。 
由 于 临床 上 只 有 主干 血管 信息 对 冠 心病 的 诊治 具有 重要 意义 ， 所 以 只 需 从 冠 脉 造影 图 像 中 提 
取 主 干 血管 的 骨架 。 

为 了 正确 分 割 冠 脉 树 的 骨架 ， 需 要 对 骨架 的 特征 点 进行 识别 ,包括 分 义 点 (血管 在 该 
处 出 现 分 支 ， 血 管 骨 架 出 现 交 点 )、 交 又 点 ( 指 两 条 空间 不 相交 的 血管 在 造影 图 上 投影 的 交 
SUA) 和 端点 (造影 图 上 血管 的 终止 点 ) 。 最 后 ， 获 得 二 维 血管 骨架 树 的 拓扑 结构 描述 ， 并 
将 二 维 血 管 骨 架 树 表示 成 像素 点 的 有 序 序列 ， 详 见 第 2.4 市 。 

(3) 重建 首 时 刻 的 三 维 血管 骨架 

血管 造影 图 像 序列 中 第 一 个 时 刻 1=1 的 血管 骨架 树 进行 三 维 重 建 的 具体 方法 参见 第 
2.5 节 。 

(4) 对 整个 图 像 序列 进行 血管 骨架 的 三 维 重 建 和 运动 估计 

首先 ， 对 时 刻 ; 和 时 刻 1+1 的 两 个 角度 的 图 像 分 别 进行 沿 血 管 中 心 线 的 二 维 运动 估计 ， 
得 到 中 心 线 上 各 点 的 二 维 运动 向 量 。 第 2. 8. 3 节 中 所 述 的 光 流 法 虽然 是 运动 图 像 分 析 的 重要 
方法 ， 但 是 其 在 应 用 过 程 中 存在 抗 品 性 能 较 差 、 对 图 像 的 帧 采样 率 要 求 很 高 等 局 限 。 而 且 采 
用 光 流 法 只 能 计算 出 骨架 上 点 的 运动 向 量 ， 得 不 到 两 幅 图 像 点 之 间 的 对 应 关系 。 基 于 弹性 配 
准 的 二 维 运动 估计 方法 对 所 处 理 的 相 邻 图 像 的 时 间 间 隔 没 有 严格 的 约束 ， 可 以 计算 大 位 移 的 
运动 向 量 场 ， 得 到 血管 骨架 上 各 点 的 二 维 运动 向 量 。 

然后 ， 采 用 外 极 约 束 优 化 二 维 运动 估计 结果 。 得 到 序列 中 时 刻 上 = 1 的 三 维 冠 脉 骨架 。 
在 血管 骨架 的 三 维 重建 过 程 中 ， 采 用 外 极 约束 完成 了 两 个 视角 间 点 的 匹配 ， 即 冠状 动脉 骨架 
上 的 每 个 三 维 点 在 两 个 图 像 平 面 上 各 有 一 个 投影 点 ， 而 且 这 种 对 应 关系 在 整个 图 像 序列 中 是 
不 变 的 。 这 也 为 二 维 运动 佑 计 引 入 了 一 个 新 的 约束 条 件 ， 即 时 刻 t 空间 血管 上 的 一 点 P, 在 
图 像 平面 A 和 B 上 的 投影 点 分 别 为 p, 和 p,。 经 过 二 维 运 动 佑 计 后 ， 得 到 平面 A 上 的 六 与 时 
28] ce 1 的 点 p'， 相对 应 ,运动 向 量 为 pip"; 平面 B 上 的 p, 与 时 刻 !+1 的 点 p,' 相 对 应 ， 运 动 
向 量 为 pp 。 那 么 p' 5 p', 应 该 在 彼此 的 外 极 线 上 ， 如 图 2-94 所 示 。 将 上 述 约束 条 件 应 用 
到 对 造影 图 像 序列 的 二 维 运动 估计 中 ， 得 到 优化 后 的 结果 。 

其 次 ， 由 两 个 角度 的 二 维 运动 向 量 重建 出 三 维 运动 向 量 及 1+1 时 刻 的 三 维 血管 骨架 。 
FH p! 5 p; 的 坐标 可 计算 出 空间 点 PP 在 时 刻 ++1 的 位 置 P' 的 坐标 ， 从 而 得 到 三 维 运动 向 量 
PP’, WE 2-94 所 示 。 

最 后 , 值 增加 1， 即 tt +1， 重 复 上 述 步 骤 ， 直 至 图 像 序列 的 末尾 ， 就 得 到 了 对 整个 
图 像 序列 中 相 邻 时 刻 间 血 管 骨架 的 三 维 运动 向 量 。 

运用 上 述 算 法 对 图 2-91 和 图 2-92 所 示 的 左 冠 CAG 图 像 序列 进行 血管 骨架 运动 估计 的 
结果 如 图 2-95 和 图 2-96 所 示 。 
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疡 的 外 极 线 
ig P SMRK 











图 2-94 ”运动 向 量 的 三 维 重建 示意 图 


LAO46° CRAN21° 3D RAO30° CRAN24° 





图 2-95 3 个 时 刻 的 CAG 图 像 和 重建 出 的 左 冠 血管 三 维 骨架 
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图 2-96 对 在 RAO 30° CAUD24° Ail LAO 46° CRAN21° 角 度 拍 摄 的 两 个 左 冠 造 影 图 像 序列 
进行 主要 血管 分 支 骨 架 的 运动 估计 结 
a) 10 个 时 刻 的 三 维 血管 骨架 b) 相 邻 时 刻 间 的 三 维 运动 场 (十 个 时 刻 ) 


2.9.3 三 维 运 动 参数 的 计算 和 符号 描述 


计算 出 图 像 序列 中 的 冠 脉 各 分 支 在 各 时 刻 的 运动 向 量 之 后 ， 可 提取 出 包含 在 每 个 三 维 点 
对 (运动 向 量 的 起 点 和 终点 ) 中 的 信息 ， 计 算出 相关 的 重要 参数 ， 目 的 是 比较 在 二 维和 三 
维 空间 中 血管 运动 的 差别 ， 获 得 对 冠 脉 树 运 动 的 了 解 。 包 括 整体 运动 参数 (血管 中 心 线 的 
长 度 、 位 移 的 幅 值 、 运 动 的 轨迹 和 骨架 树 的 重心 ) 和 局 部 运动 参数 (二 维 运动 方向 、 三 维 
运动 方向 和 旋转 方向 ) 。 

(1) 血管 中 心 线 的 长 度 

假设 血管 中 心 线 上 相 邻 点 之 间 采 用 直线 连接 。 在 时 刻 :， 如 果 一 个 血管 分 支 的 三 维 中 心 
线 由 M PARAR, yzi) (i=1,2,…,M)， 那 么 该 分 支 的 中 心 线 长 度 为 
























































he» dpa + Oa ecd (2-147) 
4 z-0 即 可 得 到 二 维 长 度 。 
(2) 位 移 的 幅 值 、 速 度 和 加 速度 
两 个 时 刻 之 间 ， 血 管 段 上 第 i 个 点 的 运动 向 量 D'™ = (Catt! 2x1 2) GU -z)) 
表达 了 该 点 在 时 刻 x ROLE Cat ut) 与 其 在 时 刻 1+1 IRSE Qa at ar0) 间 的 相对 关系 。 
运动 向 量 的 大 小 为 
tt = [DPT] = Joi x GT ay) eG aay (2-148) 
也 就 是 该 点 在 时 刻 ; 的 位 移 幅 值 。At 时 间 内 的 平均 速度 为 
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— 一 一 > 
vi =D," /A (2-149) 
加 速度 为 





ai" = (vi -ol /At (2-150) 
(3) 运动 轨迹 的 长 度 
血管 骨架 上 任意 一 点 的 轨迹 定义 为 该 点 从 第 一 时 刻 = 1 到 最 后 时 刻 +=7 的 总 位 移 ， 公 


XU T 
T-1 
Des SU) (2-151) 
=í 


RP, DU Aye E58 i AATE c MARZE 

(4) 冠 脉 骨架 树 的 重心 

由 两 个 角度 的 造影 图 像 重建 得 到 的 三 维 冠 脉 骨架 树 是 三 维 数据 点 的 集合 ， 为 了 了 解 各 时 
刻 的 动脉 树 及 心脏 的 整体 运动 ， 需 要 确定 该 数据 集合 的 重心 。 可 采用 数据 集合 的 几何 中 心 作 
为 其 重心 的 近似 ， 其 准确 度 取决 于 血管 分 割 和 重建 的 精度 。 

序列 中 某 一 时 刻 的 三 维 血 管 树 骨架 由 个 点 (xz ,yz) LE 01,2 ND URL, 该 三 维 点 
集 的 重心 (x.,y.,z.) 为 








Re du Foe S94 REZA (2-152) 
(5) 二 维 运动 方向 
用 离散 点 的 有 序 集合 表示 从 CAG 图 像 中 提取 出 的 二 维 血管 骨架 。 一 个 血管 分 支 在 时 刻 c 
的 二 维 骨架 为 P=(xi,y') (E 81,2, M) , REWA ce 1 PEDRA PU! m (uy), 
(21,2, ,N). SFP 上 的 任意 一 点 P(xi,y;)， 其 在 时 刻 1+1 BE PIU Gg, 
y), 。 如 果 能 够 将 点 的 运动 方向 与 中 心 线 在 该 点 的 空间 方向 联系 起 来 ， 就 可 以 确定 二 维 运 
动 是 膨胀 还 是 收缩 了 。 
以 点 P: 为 中 心 建立 二 维 笛 卡 尔 坐 标 系 ， 如 图 2-97 所 示 ， 在 图 2-97a 中 该 点 运动 向 量 的 
方向 角 oe, 为 





t+1 i 


y; TY: 








q; = arctan =; (2-153) 
j 98 
在 图 2-97b 和 图 2-97c 中 , 时刻 的 血管 骨架 在 该 点 的 方向 角 B; 和 Bi 为 
Bl = arctan =: (2-154) 
i-1 7 Xi 
B; = arctan 5*1 5 (2-155) 
Nirl — Xj 


EP i=2, 3, --, M-1, 该 血管 段 骨架 上 点 的 总 数 为 MYM, 并且 0<a, Bj, B; «2n, 

根据 心脏 运动 先 验 知识 得 知 ， 膨 胀 通常 是 指 远离 图 像 平面 中 心 的 运动 ， 相反， 收缩 是 向 
着 图 像 平面 中 心 的 运动 。 根 据点 的 运动 向 量 与 该 点 处 血管 段 的 相对 方向 (HI w 与 B; 及 Ap 
的 相互 关系 ) ， 即 可 对 运动 向 量 进行 归 类 ， 确 定 运动 形式 。 

(6) 三 维 运 动 方向 

第 2. 9. 2 节 所 述 的 三 维 血 管 骨架 重建 和 运动 及 其 上 各 点 的 运动 向 量 是 关于 成 像 系统 坐标 
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Í 
Pi 







Was Yr) 





a) b) c) 
Al 2-97 二 维 笛 卡尔 坐标 系 
a) t 时 刻骨 架 点 Pi 的 运动 方向 b) ;时 刻骨 架 点 Pi 处 血管 段 的 方向 (Bl < B2) 
c) t 时 刻骨 架 点 P! 处 血管 段 的 方向 (Bl > 2) 























系 的 ， 为 了 分 析 骨 架 点 的 局 部 运动 ， 选 择 局 部 参考 坐标 系 (Local Reference System, LRS) 
较为 合适 。LRS 是 三 维 笛 卡 尔 坐标 系 ， 以 三 维 骨 架 点 为 中 心 ， 对 骨架 上 的 每 个 点 都 建立 一 个 
LRS， 如 图 2-98 所 示 。 下 面具 体 介 绍 其 过 程 。 























原始 的 血管 中 心 线 
一 一 -平移 后 的 中 心 线 
—> LRSAB REE 
一 > 成像 系统 坐标 轴 
e 原始 的 血 
o 平移 后 的 骨架 上 


























&|2-08 ”局 部 参考 坐标 系 





设 三 维 骨架 点 P, 的 坐标 为 (x,,y,,z;) (基于 成 像 系 统 坐 标 系 ) ， 其 相 邻 点 为 P (xi,1， 
yi (i=1,2,…,N -1) ,NN 为 该 分 支 上 点 的 总 数 。 假 设 两 点 间 采 用 直线 连接 ， 得 到 血 
Be P,P;,,。 假 设 3D 骨架 点 附近 的 心肌 表面 是 连续 的 ， 并 且 3D 血管 骨架 的 运动 与 相关 心 
肌 表 面 的 运动 相同 。 将 P,P;,, 相 对 于 其 原来 的 位 置 平移 Ad (0 < Ad <<1) ， 得 到 与 其 平行 的 
RE PIP’ A P, MP!) 的 直线 与 成 像 系统 坐标 系 的 了 轴 正 方向 的 夹 角 为 Ag(0 < A0 << 
7/10) , 且 Zi =z, Zi+1 E ,那么 点 P; All P4 的 坐标 (x! Ji ES ) A(x), Viet vid ) 分 别 如 下 : 

x; =x, + Adsin( A0) 























y; =y; + Adcos( A0) (2-156) 


$ 一 
Zi = 2; 


i 
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517 X44 + Adsin( A0) 
Vier A Yi + Adcos( A0) (2-157) 


iH 

HEP, Pia, Pi 和 P',, 确 定 的 平面 就 是 血管 段 P,P,,, 处 的 局 部 参考 平面 ， 将 它 作 为 血管 自 
P,Pi,i 附 近 的 局 部 心 外 膜 表 面 的 近似 。 

在 图 2-98 中 ， 对 于 以 点 ,为 中 心 的 LRS， 其 坐标 轴 的 定义 为 X; 轴 是 沿 血管 段 PP, 的 


直线 ， 其 正 向 即 向 量 P,P,, ,的 方向 为 


L 
XN: 


=z. 


i+] 


















































= => =y => 一 e 
XL, =P, - Pi.) = (xj —5,3)7 + y; Vie) J + (z; =z) k (2-158) 
其 方向 余弦 为 
ie X; — Xizi 
] (x; -x;4) t Ou Via)? + Gi- zia? 
ae Ve Nesi (2-159) 





(x; ED + (y; “Yay + (z; Tiu 


Zi Fi41 











x 


(x; -xa F Cy; -yui) + (z; -4u 

Yl, 轴 在 由 点 已 、 已 ,和 P! 确定 的 局 部 参考 平面 中 ,过 忆 RAS XI 轴 。 如 图 2-98 所 
mR, WP, 点 做 直线 P'P' WER, EENIA 0O, (2,02), YL, 轴 的 正 向 就 是 向 量 P.O' 的 方 
向 ， 公 式 如 下 : 





























=> —> = E 2 
Yl - P0, sx -x,)i t Cy; -y,)J t(z-z)k (2-160) 
其 方向 余弦 为 
l _ X; —X, 
"a; m) Qux *G-u) 
m, = e (2-161) 
(x; -x,)* c (y; - y^ + (x; 72,7 
Z; =z 











(x; -x,)' + (yi -y,)° T (z; -z) 
Zl fh XL AYE TLR, ASU s 








— 
Zl, = Xl; x YI, (2-162) 
其 方向 余弦 为 
m, n. 
po -m,n,-n,m, 
m, n, f 
n, L 
m, = =n,l, - ln, (2-163) 
n, l, | i 
l m. 
n,= =l,m,—Lm, 
PC pups 
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上 述 式 中 J, EDSA X, YA Z 轴 正 向 的 单位 向 量 。 综 上 可 知 ，LRS 的 坐标 变换 和 矩 
阵 为 


l; m. n. 
T,5|i m, n, (2-164) 
l m, n, 


及 经 过 运动 估计 后 ， 得 到 已 点 在 下 一 时 刻骨 架 上 的 对 应 点 为 0(x,y,z) (基于 成 像 系 统 坐 标 
系 )， 将 坐标 (x,y,z) 变换 到 以 P, 点 为 原点 的 LRS 中 ， 得 到 如 下 公式 : 





x' L m, n, X—À 

— > => 

Q'sT,(Q-P) — y |=| m, n, «|y (2-165) 
z' L m, n Z =Z 


z 








由 于 LRS 的 ZI 轴 垂直 于 局 部 参考 平面 ， 也 就 是 局 部 心 外 膜 表面 ， 且 其 正 向 指向 远离 心室 收 
缩 中 心 的 方向 ， 因此 可 以 根据 人 的 z' 分 量 判 断 运动 是 收缩 还 是 膨胀 : zl >05 expansion; z' < 


0 一 contraction, 

(7) 旋转 方向 

三 维 骨 架 点 已 在 时 刻 和 5+1 和 t+2 WBA BWA (xiv) zi) GO Yr om ) ILU, 
yum) (基于 成 像 系统 坐标 系 )， 如 图 2-99a 所 示 ， 它 在 这 六 两 个 时 间 段 的 运动 向 量 分 别 为 


D = (attt T + O -y+ -E (2-166) 




















Be ca) e Git Y] e GP N (2-167) 
式 中 , SIGUE APH AEX, Y RD Z AMET UU uf fab, TEED? AEDT E 
转 方向 ， 将 它们 投影 到 Z =0 平面 上 得 到 两 个 二 维 向 量 d? = (x mx) Pe (yt! yf Hid, = 
(xt? aa) Pe (yt? YX)7， 如 图 2-99b 和 图 2-99c 所 示 。 di 和 必 的 向 量 积 是 一 个 沿 Z 轴 
的 回 量 ， 公 式 如 下 : 


d rd t+1 t t+2 t+1 11 t 142 11 7 
d, xd, =( (x; -x) yi =y JH ON max) GP x ))k =z, k (2-168 ) 




















(ti, y, z'àj 





Qi yf, zl) 








t2 





(xli, yi, zi) 





a) b) c) 
图 2-99 同一 点 的 连续 两 时 刻 的 运动 向 量 之 间 的 位 置 关系 
a) 同一 点 连续 两 时 刻 的 运动 向 量 b) 二 维 投 影 : a Hd EWEN ETE c) 二 维 投影 : d, DUET dp Je Ws E ege 
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根据 z 的 正 负 可 判断 如 相对 于 如 的 旋转 方向 如果 z >0 WBA, , d, Fld, xd, MRA ER, 
AHA Fd, EWE ET WERE; 反之， 则 是 顺 时针 旋 转 。 

(8) 冠 脉 运动 的 符号 描述 

根据 冠 脉 骨架 的 运动 估计 结果 ， 即 血管 上 每 个 
点 的 二 维 / 三 维 运动 向 量 和 运动 参数 ， 可 分 析 冠 状 动 
脉 树 主要 分 支 的 运动 形式 ， 提 取 并 解释 运动 信息 ， 
包括 血管 的 位 置 、 运 动 的 幅 值 和 方向 等 。 同 时 ， 可 
将 运动 估计 的 数字 结果 转化 成 符号 表示 ， 即 给 每 个 
血管 分 支 都 采用 运动 注释 标签 加 以 解释 。 标 签 的 内 
容 包 括 分 支 的 名 称 、 视 角 、 时 刻 、 血 管 段 的 长 度 
(起 点 和 终点 像素 的 序号 ) 以 及 运动 形式 等 'm -9 。 

例如 : 在 某 一 时 刻 (4 =2)，RA030° 的 投影 
冠 脉 骨架 树 的 二 维 运动 估计 结果 如 图 2-100 所 示 ， 图 ?_100 E MAAE 
图 中 下 表示 膨胀 ，C 表示 收缩 。 左 前 降 文 LAD 的 运动 估计 的 结 
运动 描述 如 下 : 
































LR 























segment( LAD, rao_30, 2, interval(0,74) , contraction) 
segment( LAD, rao_30, 2, interval(75 ,90) , expansion) 
segment( LAD, rao 30, 2, interval(91,142) , contraction) 
segment( LAD, rao 30, 2, interval( 143,176) , expansion) 
global _ mov (LAD, rao 30, 2, contraction) 


上 述 描述 表达 了 如 下 含义 : 分 支 名 称 : LAD; WA: RA030°; 时 刻 : t=2; 血管 段 的 
KÆ: interval (起 点 像素 的 序号 ， 终 点 像素 的 序号 ) ; 运动 形式 : 膨胀 /收缩 。 它 表示 LAD 
在 时 刻 上 =2， 视 角 为 RA030° 时 的 整体 运动 (global _ mov) 形式 是 收缩 。 该 分 支 由 四 段 组 
成 ， 其 中 两 段 发 生 局 部 膨胀 ， 两 段 是 局 部 收缩 。 

其 他 三 个 分 支 : WES (CX). MISC (L) MNAL (D) 的 运动 也 可 以 用 同样 的 方式 来 
HHI . 

segment(L, rao_30, 2, interval(0,37), expansion) 
segment( L, rao_30, 2, interval(38,55), contraction) 
segment( L, rao 30, 2, interval(56,97) , expansion) 


global _ mov (L, rao_30, 2, expansion) 


segment( D, rao 30, 2, interval(0,96) , contraction) 
segment( D, rao 30, 2, interval(97,148) , expansion) 


global _ mov (D, rao 30, 2, contraction) 


segment( CX, rao 30, 2, interval(0,87) , contraction) 
segment( CX, rao 30, 2, interval(88,117) , expansion) 
segment( CX, rao 30, 2, interval( 118,137) , contraction) 
global _ mov (CX, rao 30, 2, contraction ) 
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Bin, Al 2-101 是 时 刻 上 =4 Ale =5 的 三 维 血管 树 骨 架 以 及 时 间 段 T; GEL URI t= 
4, 终止 时 刻 1+=5) 各 点 的 运动 向 量 ; 图 2-102a 是 T" RANK (运动 方向 为 向 外 ) 的 点 
的 运动 向 量 ; 2-102b 是 发 生 收 缩 (运动 方向 为 向 内 ) 的 点 的 运动 向 量 ; 图 2-103a 是 发 生 顺 
时 针 旋 转 的 点 的 运动 向 量 ; 2-103b 是 发 生 逆 时 针 旋 转 的 点 的 运动 向 量 。 描 述 时 间 段 T; PE 
x CX 的 运动 可 采用 如 下 形式 : 


local _ mov (CX, 4, interval 


local _ mov (CX, 4, interval 


local _ mov (CX, 4, interval 


local _ mov (CX, 4, interval 


local _ mov (CX, 4, interval 


global_ mov (CX, 4, 


local _ mov (CX, 4, interval 


local _ mov (CX, 4, interval 


local _ mov (CX, 4, interval 


local _ mov (CX, 4, interval 





local _ mov (CX, 4, interval 
global | mov (CX, 4, m 2(counterclock) ) 





| 2-101 





1,57) ,m 1(out) ) 
58,96) ,m l(in) ) 
97.106) ,m l1(out) ) 
107,136) ,m 1(in) ) 
137,196) , m 1(out) ) 


m l(out) ) 


1,34) ,m 2(counterclock) ) 
35,50) ,m 2(clock) ) 

51,74) ,m 2(counterclock) ) 
75,112) ,m 2(clock) ) 
113,196) ,m 2(counterclock) ) 








时 刻 4 和 时 刻 5 的 三 维 血 管 骨 架 及 时 间 段 T5 AS x S 3 p] i 





图 2-102 时 间 段 下 中 发 生 膨 胀 和 收缩 的 点 的 运动 向 量 








b) 








a) 膨胀 b) 收缩 


标签 的 名 称 由 运动 形式 为 整体 运动 global_mov 或 局 部 运动 local. mov 决定 。 标 签 表达 的 
运动 特征 分 别 如 下 : 分 支 名 称 : CX; 时 刻 : 1: =4; 血管 段 的 长 度 interval (起 点 的 序号 ， 
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2-103 时 间 段 中 中 发 生 顺 时 针 旋转 和 逆 时 针 旋 转 的 点 的 运动 向 量 
a) 顺 时 针 旋转 b) 逆 时 针 旋 转 


终点 的 序号 ) ; 运动 参数 。 分 别 考察 各 运动 参数 如 下 : ml (运动 方向 )， 指 运动 是 向 内 
(inwards) 还 是 向 外 (outwards); m 2 (翻转 方向 )， 指 顺 时 针 (clockwise) 还 是 逆 时 针 
( counterclockwise ) 。 

采用 这 种 符号 表达 形式 ， 对 血管 的 运动 进行 归 类 和 描述 ， 可 以 方便 医生 的 观察 和 分 析 ， 
为 发 现 心脏 的 异常 运动 并 确定 其 功能 特性 提供 依据 。 
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BIR 超声 成 像 及 图 像 的 后 处 理 


血管 内 超声 (VUS) 成 像 是 目前 临床 常用 的 诊断 血管 病变 ， 特 别 是 冠状 动脉 粥 样 硬 化 
性 病变 的 微 创 介 入 影像 手段 ， 可 在 活体 中 观察 血管 壁 和 管 腔 的 形态 ， 以 及 斑 块 的 形态 和 成 
分 。 除 了 评估 管 腔 狭 窗 程 度 之 外 ， 还 可 进一步 检测 粥 样 硬化 斑 块 的 易 损 性 和 斑 块 负荷 ， 在 动 
脉 粥 样 硬 化 的 研究 和 临床 评估 中 起 着 至 关 重要 的 作用 。 

由 于 IVUS 图 像 序 列 的 数据 量 巨大 ， 且 由 于 采用 高 频 超 声 探 头 ， 岁 像 受 噪声 污染 严重 ， 
对 比 度 低 ， 存 在 多 种 影响 视觉 效果 的 伪 影 ， 若 由 医生 手动 完成 对 图 像 的 分 析 和 解读 (包括 
找 出 存在 病变 的 图 像 、 提 取 血 管 壁 内 外 膜 (包含 斑 块 ) 的 边缘 、 对 血管 腔 、 血 管 壁 和 斑 块 
组 织 的 形态 进行 定量 测量 以 及 分 析 斑 块 成 分 等 ) ， 则 是 一 项 非常 烦琐 的 工作 ， 而 且 结 果 易 受 
操作 者 的 专业 知识 和 临床 经 验 的 影响 。 利 用 先进 的 计算 机 技术 和 数字 图 像 处 理 技 术 ， 对 
IVUS 图 像 进行 自动 或 半自动 地 处 理 和 分 析 ， 可 获得 精确 、 客 观 、 可 重复 性 高 的 分 析 结 
对 于 血管 病变 的 计算 机 辅助 诊断 和 制定 最 佳 诊疗 方案 具有 重要 意义 。 

本 章 在 介绍 血管 内 超声 成 像 原 理 、 图 像 特点 和 临床 应 用 现状 的 基础 上 ， 对 IVUS 图 像 的 
计算 机 后 处 理 进行 详细 介绍 ， 包 括 图 像 分 制 和 组 织 标定 、 运 动 伪 影 的 抑制 、 血 管 的 三 维 重 
建 、 血 管 形态 和 血 流 动力 学 参数 的 测量 、 组 织 定 征 显 像 及 与 其 他 影像 的 融合 等 。 

















3.1 超声 成 像 的 原理 


3.1.1 超声 成 像 基 础 


超声 波 是 超过 正常 人 耳 能 听 到 的 声波 ， 是 一 种 在 弹性 介质 中 传播 的 较 高 频率 的 机 械 振动 
(机 械 波 ) ， 频 率 范 围 为 2 x10” ~10"“Hz， 其 声 源 为 超声 换 能 器 。 超 声 在 介质 中 以 直线 传播 ， 
有 良好 的 指向 性 ， 这 是 可 以 用 超声 对 人 体 器 官 进行 探测 的 基础 。 超 声 在 传播 过 程 中 会 发 生 反 
射 、 折 射 、 散 射 、 训 减 等 ， 而 反射 回来 的 超声 为 回声 。 

超声 成 像 是 利用 超声 波 的 声 成 像 。 目 前 超声 检查 是 利用 超声 的 物理 特性 和 人 体 器 官 组 织 
声学 性 质 上 的 差异 ， 以 波形 、 曲 线 或 图 像 的 形式 显示 和 记录 ， 借 以 进行 疾病 诊断 的 检查 方 
法 。 人 体 各 种 器 官 与 组 织 都 有 它 特定 的 声 阻 抗 和 衰减 特性 ， 因 而 构成 声 阻抗 上 的 差别 和 衰减 
上 的 差异 。 超 声 射 人 体内 ， 由 表面 到 内 部 ， 将 经 过 不 同 声 阻 抗 和 不 同 衰减 特性 的 器 官 与 组 
织 ， 从 而 产生 不 同 的 反射 与 衰减 。 这 种 不 同 的 反射 与 衰减 是 构成 超声 图 像 的 基础 。 将 接收 到 
的 回声 ， 根 据 回声 强 弱 ， 用 明暗 不 同 的 光 点 依次 显示 在 影 屏 上 ， 则 可 显示 出 人 体 的 断面 超声 
图 像 ， 称 为 声 像 图 (Sonogram 或 Echogram) 。 


3.1.2 ”人体 组 织 的 回声 类 型 
根据 回声 特征 ， 可 以 把 人 体 组 织 和 器 官 概括 为 四 种 声学 类 型 中 ， 具 体 如 下 : 
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1) 无 反射 型 。 血 液 、 腹 水 、 羊 水 、 尿 液 、 脓 汁 等 液体 物质 ， 结 构 均 匀 ， 其 内 部 没有 明 
显 声 阻抗 差异 ， 反 射 系数 近似 为 零 ， 所 以 无 反射 回 波 ， 即 使 加 大 增益 也 探查 不 到 反射 回 波 。 
这 种 液体 的 声 像 图 特点 是 无 回声 暗 区 或 称 之 为 液 性 暗 区 。 由 于 无 反射 ， 吸 收 少 ， 声 能 透射 
好 ， 所 以 后 壁 回声 增强 。 

2) 少 反 射 型 。 介 质 均 匀 的 软组织 声 阻抗 差异 较 少 ， 反 射 系数 小 ， 回 声 幅 度 低 ， 检 查 用 
低 增益 时 ， 相 应 区 域 表 现 为 暗 区 ， 增 加 增益 时 ， 呈 密集 反射 光 点 ， 即 少 反 射 型 或 低 回 声 区 。 

3) 多 反射 型 。 结 构 复 杂 的 实质 组 织 ， 声 阻抗 差异 较 大 ， 反 射 较 多 且 强 ， 探 查 用 低 增 益 
时 ， 即 可 呈现 多 个 反射 光 点 ， 增 加 增益 时 ， 回 声 光 点 更 为 密集 明亮 ， 称 为 多 反射 型 或 高 回 
EK, 

4) 全 反射 型 。 软 组 织 与 含 气 组织 的 交界 处 ， 反 射 系数 为 99. 9% ， 接 近 全 反射 ， 并 在 此 
界面 与 探头 表面 之 间 形 成 多 次 反射 和 杂乱 的 强 反 射 ， 或 称 强 回 声 ， 人 致使 界面 后 的 组 织 无 法 
显示 。 


3.1.3 ”超声 成 像 的 种 类 


常用 的 超声 成 像 方式 主要 包括 A 型 、B 型 、M 型 和 DD 型 四 种 1 下 通常 使 用 的 多 功能 超 
声 诊断 仪 常 含有 两 种 以 上 的 成 像 显示 方式 。 

(1) A 型 成 像 

A 型 ( Amplitude modulated mode) 不 是 通常 意义 上 的 超声 成 像 ， 它 是 幅度 调制 式 的 。 其 
工作 原理 比较 简单 ， 是 通过 一 束 超 声波 在 人 体 不 同 界面 上 产生 回 波 的 强 弱 来 得 到 一 组 不 同 振 
幅 的 一 维 扫描 线 波形 。 由 于 A 型 成 像 反映 的 信息 量 较 小 ， 且 不 直观 ， 所 以 在 实际 应 用 中 较 
为 局 限 ， 主 要 应 用 于 眼科 的 检查 。 

(2) B 型 成 像 

B 型 是 超声 成 像 中 应 用 最 广 的 一 种 ， 它 是 采用 灰 度 调制 的 方式 显示 某 个 切面 的 二 维 图 
像 ， 并 可 以 形成 动态 的 断层 扫描 ， 因 此 B 型 成 像 是 一 种 真实 、 直 观 的 显示 方法 。 

B 型 成 像 的 原理 是 在 一 个 平面 上 的 多 束 超声 波 进行 快速 扫描 ， 通 过 辨别 界面 反射 后 得 到 
的 回 波 信号 的 强 弱 ， 用 不 同 灰 阶 的 光 点 在 显示 器 上 显示 出 来 ， 如 果 光 点 越 亮 ， 则 表示 反射 回 
来 的 声波 强度 越 高 ， 反 之 则 越 低 。 早 期 的 B 型 成 像 多 采用 机 械 式 扫描 探头 ， 即 用 发 动机 转 
动 晶 片 的 方法 来 实现 一 幅 图 像 的 扫描 。 随 着 电子 技术 的 发 展 ， 现 在 多 采用 电子 阵 控 式 扫描 。 

(3) M 型 成 像 

M 型 (Time - motion mode) 成 像 能 够 反映 各 运动 界面 随时 间 推 移 的 运动 变化 情况 ， 故 
主要 应 用 于 心脏 的 超声 检查 。 首 先 , 在 B 型 超声 图 像 的 基础 上 选取 一 条 声 束 取样 线 ， 然 后 
将 该 取样 线 上 得 到 的 图 像 治 时 间 展 开 ， 即 可 获得 该 取样 线 上 不 同 界面 的 运动 变化 情况 。 在 M 
型 超声 图 像 上 可 以 获得 取样 线 上 不 同 深度 的 界面 回声 特点 ， 还 可 以 获得 各 个 界面 随时 间 而 发 
生 的 运动 情况 。 因 此 ， 在 进行 心脏 的 扫描 时 ， 可 以 通过 M 型 成 像 了 解 室 壁 的 厚度 变化 及 运 
动情 况 ， 并 获得 各 泊 腊 活动 幅度 的 信息 。 

(4) D 型 成 像 

D 型 成 像 (Doppler mode) 是 利用 多 普 勒 效应 原理 ， 通 过 对 多 普 勒 信号 的 判断 进一步 评 
价 界面 运动 情况 的 诊断 方法 。 根 据 显示 方式 的 不 同 ,，D 型 成 像 可 以 分 为 频谱 多 普 勒 和 多 普 勒 
彩色 扫描 两 种 。 
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D 型 成 像 目前 应 用 最 多 的 是 对 血 流 的 评价 ， 多 普 勒 彩色 扫描 是 用 不 同色 调 的 颜色 代表 不 
同方 向 的 血 流 ， 将 其 直接 填充 在 二 维 图 像 血 流 位 置 上 的 一 种 显示 方法 。 如 用 暖色 调 的 红 、 
黄 、 亮 黄 三 种 颜色 代表 背离 探头 的 血 流 ， 由 蓝 到 绿 再 到 白 代 表 由 低 到 高 的 不 同 流速 。 


3.2 超声 成 像 技 术 和 设备 


血管 内 超声 是 20 世纪 80 年 代 后 期 问世 的 一 种 超声 成 像 技术 ， 是 无 创 的 超声 技术 和 有 创 
的 心 导管 技术 相 结 合 而 产生 的 一 种 心血 管 疾病 超声 诊断 方法 。 该 方法 从 血管 腔 内 观察 管 腔 和 
血管 壁 的 形态 及 构造 ， 不 仅 使 冠 脉 弗 样 硬化 病变 的 定性 和 定量 诊断 成 为 可 能 ， 而 且 对 冠状 动 
脉 管 腔 狭 窗 及 其 严重 程度 的 客观 评价 提供 了 可 靠 依据 。 


3.2.1 超声 成 像 系统 的 主要 构成 








血管 内 超声 成 像 系 统 主要 包括 超声 探头 、 导 管 回 撤 装 置 和 超声 主机 ， 如 图 3-1 所 示 。 











图 3-1 血管 内 超声 成 像 系 统 实物 图 
a) 各 种 血管 内 超声 探头 _b) 导管 回 撤 装 置 c) Volcano IVG3 血管 内 超声 主机 


(1) 超声 探头 

IVUS 导管 的 直径 为 2.6 ~9F ( 即 0.86 mm ~2.97 mm)， 可 适合 于 冠状 动脉 或 周围 血管 
(如 腹 主 动脉 ) 的 成 像 。 用 于 冠状 动脉 的 超声 导管 直径 多 为 2.6 ~3.5F ( 即 0.96 mm ~ 
1.17 mm) 。 一 般 来 说 ， 换 能 器 发 射 的 超声 波 频率 越 高 ， 其 分 辩 率 就 越 高 ， 但 穿 透 力也 越 低 。 
用 于 冠状 动脉 内 显影 的 超声 探头 的 频率 一 般 为 20 ~50 MHz， 轴 向 和 侧 向 分 辨 率 分 别 为 80 ~ 
110 pm 和 200 pm, 

超声 探 尖 的 种 类 很 多 ， 一般 可 根据 靶 血 管 来 选择 不 同 外 径 和 长 度 的 导管 ， 其 核心 部 件 是 
安装 于 导管 项 端的 微型 超声 晶体 换 能 器 〈 即 超声 探头 ) 。 超 声 换 能 器 控制 脉冲 的 重复 频率 和 
时 相 。 需 要 大 约 25f/s 横断 面 图 像 才 能 进行 实时 二 维 显 像 ， 如 果 每 个 血管 横断 面 以 250 条 扫 
描 线 进行 扫描 ， 脉 冲 重 复 频率 至 少 需 要 6250 Hz， 就 是 说 两 个 连续 发 射 的 脉冲 之 间 的 间隔 为 
80 uso 
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超声 探 尖 分 为 机 械 旋转 式 和 电子 相 控 阵列 式 两 种 ， 机 械 旋转 式 导 管 如 图 3-2 所 示 。 前 
者 又 可 分 为 单 晶 体 旋转 型 和 旋转 反射 镜 型 。 单 品 体 旋 转型 探头 安装 在 导管 的 顶端 ， 以 1200 
~1800 转 / 分 钟 (rpm) 的 速度 旋转 ， 超 声 束 环绕 血管 周 径 作 360 度 扫描 ， 以 每 秒 30 帧 的 速 
度 获 取 血 管 横 切面 的 超声 图 像 ， 可 实时 显示 血管 横断 面 的 二 维 图 像 ， 临 床 应 用 广泛 。 


图 3-2 ”机 械 旋 转 式 超声 探头 


电子 相 控 阵列 式 导 管 有 32 ~ 64 个 超声 晶体 ， 环 状 有 序 地 排列 于 导管 顶端 ， 以 一 定 的 时 
间 差 由 各 晶体 发 射 超声 束 获 得 血管 横断 面 图 像 ， 具 有 管 径 小 ， 和 柔软 性 好 的 优点 。 

目前 市 场 上 的 超声 探头 频率 通常 为 20 ~50 MHz， 对 血管 内 膜 等 组 织 结构 清晰 可 辨 。 若 
频率 增加 ， 轴 向 分 辨 率 可 增加 ,但 探测 深度 会 下 降 。 此 外 ,频率 在 30 MHz 以 上 时 血液 中 红 
细胞 的 散射 可 产生 较 多 伪 像 ， 会 过 高 估计 斑 块 。 相 对 低 的 频率 (10 ~20 MHz) 主要 用 于 心 
脏 内 结构 的 显 像 ， 如 心 瘀 膜 和 房间 隔 等 。 

脉冲 发 生 器 产生 的 短 电 压 脉 冲 作 用 于 探头 上 的 压 电 晶 体 。 正 常 振荡 电压 脉冲 的 振幅 
(传播 压 ) 和 间 期 (传播 频率 ) 是 可 调 的 。 一 般 的 振幅 使 用 范围 为 50 ~100V， 间 期 为 100 ~ 
300 ms, ， 相 应 的 传播 频率 为 10 ~40 MHz。 接 收 器 对 探头 接收 到 的 微弱 的 返回 电压 信和 号 进行 放 
大 。 脉 冲 在 组 织 中 传播 时 会 发 生 衰减 ， 因 此 为 了 弥补 因 距 离 引 起 的 回声 振幅 的 衰减 ， 采 用 时 
间 有 关 的 补偿 (如 深度 补偿 和 时 间 增 益 补 偿 ) ， 并 使 用 滤波 器 降低 信号 的 噪声 。 

(2) 超声 主机 

超声 主机 包括 记录 高 频 超声 信号 ， 以 及 将 其 转换 为 灰 阶 图 像 的 硬件 和 软件 ， 能 够 对 血管 
切面 灰 阶 图 像 进行 显示 、 增 强 和 测量 等 处 理 。 图 像 采 用 数字 化 光盘 记录 ， 供 事后 分 析 。 

在 显示 器 上 显示 图 像 时 ， 由 于 人 的 眼睛 只 能 分 辨 200 个 灰 阶 ,而 接收 到 的 信号 动态 范围 
要 宽 得 多 ( 约 50 dB) ， 因 此 需 采 用 人 逻辑 压缩 以 防止 信号 的 丢失 。 对 高 频 超声 信号 进行 调制 
后 ， 按 照 255 个 增强 等 级 用 S bit 的 模 - 数 (A-D) 转换 进行 数字 化 处 理 ， 产 生 数 字 信 号， 
并 将 其 转变 成 几何 形式 进行 显示 ， 如 图 3-3 所 示 。 
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K|3-3 ”超声 转换 原理 示意 图 
a) 对 血管 的 扫描 b) 二 维 显 像 c) 扫描 转换 图 像 
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目前 在 售 的 IVUS 成 像 仪 自 带 的 图 像 处 理 系统 可 以 对 图 像 序列 进行 后 处 理 ， 例 如 : 对 几 
帧 连续 的 图 像 进行 平滑 处 理 ， 以 降低 噪声 ， 增 强 图 像 质量 ; 动态 观察 或 静态 冻结 图 像 ， 冻 结 
图 像 时 可 进行 相应 的 定量 测量 ; 定时 重建 三 维 血管 等 。 


3.2.2 超声 成 像 原 理 


血管 内 超声 导管 的 插入 方法 同 X 射线 血管 造影 术 ， 常 规 的 冠状 动脉 IVUS 的 操作 要 求 经 
右 股 动脉 或 上 辟 的 楼 动脉 穿刺 ， 插 入 引导 导管 至 冠状 动脉 口 ， 行 选择 性 冠 脉 造 影 。 然 后 在 X 
射线 透视 下 沿革 血管 插入 引导 钢丝 至 血管 远 端 ， 沿 引导 钢丝 将 超声 探头 导管 插入 靶 血 管 远 
端 ， 在 透视 下 缓慢 回 撤 探 头 导 管 。 当 探头 导管 以 1800 r/min 作 360° 旋 转 时 可 连续 获得 30 f/s 
的 高 分 辩 率 血管 横 轴 实时 切面 图 像 IVUS 成 像 原理 示意 图 如 图 3-4 所 示 。 



































到 3-4 IVUS 成 像 原理 示意 图 


导管 回 撤 的 方法 有 手动 和 自动 两 种 ， 手 动 回 撤 法 。 由 经 验 丰富 的 医生 匀速 手动 回 撤 导 
管 ， 速 度 一 般 为 1 ~2 mm/s, 2 ~3 mm 停顿 一 下 ， 同 时 记录 探头 位 置 ， 必 要 时 注射 造影 
剂 ， 显 然 这 种 方式 会 引入 人 为 误差 ， 影 响 数据 分 析 和 重建 的 精度 ; 机 械 自动 回 撤 法 可 实现 自 
动 匀 速 回 撤 ， 速 度 可 调节 为 0.5 ~1mm/s。 回 撤 时 ， 超 声 导管 近 端 固定 于 步 进 器 上 如 图 3-1b 
所 示 ， 在 恒 速 电动 机 的 控制 下 以 已 知 速度 沿 靶 血管 段 回 撤 导 管 。 回 撤 也 可 在 位 移 传感器 的 控 
制 下 进行 ， 采 集 一 系列 固定 间距 的 横断 面 图 像 。 另 外 一 种 方法 是 采用 心 电 门 控 的 图 像 获 取 
法 ， 由 于 心脏 的 每 张 与 收缩 影响 获取 图 像 的 准确 性 ， 因 而 在 每 个 心动 周期 的 舒张 末期 ( 心 
电 肛 波 ) 采集 图 像 ， 可 克服 心脏 运动 的 影响 。 首 先 确 定 导 管 的 位 置 和 血管 长 度 ， 起 动 驱动 
电动 机 ， 当 有 波 触发 后 以 25 -30f/s 的 速度 摄取 图 像 ， 数 字 化 后 存储 。 之 后 导管 移动 ， 青 重 
复 上 述 步骤 。 

fr IVUS 的 操作 过 程 中 ， 造 影 和 1IVUS 图 像 分 别 同 步 显示 导 管 探头 在 管 腔 内 的 部 位 和 相 
应 血管 壁 的 形态 结构 。 对 于 造影 图 像 ， 主 要 有 两 种 采集 方式 ， 一 种 是 在 导管 回 撤 的 同时 进行 
连续 造影 摄 片 ， 用 以 记录 导管 路 径 或 超声 换 能 器 的 位 置 。 连 续 摄 片 虽 能 记录 更 多 信息 ， 但 由 
FX 射线 的 剂量 大 ， 因 而 对 病人 和 操作 人 员 均 有 很 大 伤害 ， 并 增加 了 临床 操作 的 复杂 性 。 
另 一 种 是 在 导管 回 撤 路 径 的 起 始点 记录 一 对 造影 图 像 。 采 用 带 有 精 管 的 超声 导管 ， 匀 速 回 
撤 ， 可 保证 回 撤 路 径 的 稳定 性 。 


3.2.3 超声 的 临床 应 用 


血管 内 超声 对 于 血管 疾病 ， 特 别 是 在 冠 脉 疾病 的 诊治 过 程 中 起 着 举足轻重 的 作用 ， 主 要 
109 















































f) JE TZ TER UKE RE, TET A PEST ESE, YPUrfr ATE ERBUTATIAUOR. FS APR 
ERINLE, EXTERNE PI ARIER (Percutaneous Transluminal Coronary Angioplasty, PT- 
CA, ARAMA 3-5 Bras) 的 术 后 疗效 、 并 发 症 、 有 无 血管 再 狭窄 及 愈 后 等 方面 比 冠 脉 造 
影 更 敏感 准确 ， 被 认为 是 诊断 冠 心病 新 的 “ 金 标准 ” 。 下 面具 体 介绍 目前 血管 内 超声 的 临床 


3,4] 


应 用 的 几 个 方面 ”。 
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dOpHOT ”支架 留置 于 病变 [3 
血管 处 起 支撑 作用 PCA 术 前 








PCA 术 后 




















413-5 PTCA WERE 











(1) 确定 冠 脉 病变 形态 学 特点 及 发 现 冠 脉 轻 度 的 早期 病变 

由 于 冠 脉 造影 只 显示 血管 腔 被 造影 剂 充填 后 的 投影 轮廓 ， 因 此 其 难以 诊断 早期 冠状 动脉 
病变 ， 而 且 在 有 广泛 动脉 粥 样 硬 化 病变 ,但 其 损伤 未 超过 内 膜 弹 力 层 圆 周 面积 的 40% 时 ， 
管 腔 面积 仍 未 减少 ， 这 时 冠 脉 造 影 仍 正常 ， 而 IVUS 可 发 现 异常 并 做 出 明确 诊断 。 因 为 血管 
内 超声 能 够 清晰 地 显示 动脉 血管 辟 的 三 层 结构 ， 内 膜 层 薄 而 光滑 ， 管 壁 回声 密度 均匀 ， 当 动 
脉 硬化 时 ， 因 血管 壁 含 有 较 多 的 弹力 纤维 和 脂 质 ， 则 超声 显示 内 膜 增 厚 ， 管 壁 的 正常 三 层 绪 
构 消失 。 同 时 ，IVUS 也 能 显示 冠 脉 造 影 不 能 发 现 的 偏心 性 及 表面 不 光滑 的 斑 块 。 

(2) 狭 窦 严 重 程度 不 清 的 中 间 病 变 

IVUS 可 用 于 评估 血管 造影 难以 判断 的 病变 ， 包 括 临 界 病变 、 开 口 病变 、 分 又 病变 、 左 
主干 病变 等 。 对 狭窄 严重 程度 不 清 的 中 间 病 变 ， 血 管 造 影 由 于 投射 方位 的 不 同 而 显示 不 同 程 
度 的 狭窄 ， 因 此 难以 作出 准确 的 诊断 。 血 管内 超声 能 够 清晰 地 显示 血管 腔 并 精确 测量 管 腔 的 
直径 和 截面 积 ， 根 据 参 照 血 管 ， 对 中 间 病 变 进 行 精确 定量 分 析 ， 提 高 狭 罕 程度 定量 测量 的 准 
确 性 。 应 用 压力 导 丝 还 可 测定 冠 脉 血 流 储备 分 数 。 利 用 电子 相 控 阵 型 的 血管 内 超声 导管 进行 
成 像 时 ， 还 可 利用 多 普 勒 效应 进行 血 流 染色 。 
770 












































(3) 协助 选择 合理 的 介入 性 治疗 方法 

IVUS 提供 的 动脉 粥 样 硬化 斑 块 成 分 和 形态 学 改变 ， 对 选择 合理 的 介入 性 治疗 方法 很 有 
意义 。 绢 样 硬化 斑 块 一 般 分 为 硬性 斑 块 和 软 性 斑 块 ， 前 者 由 胶原 组 织 和 钙 组 织 构成 ， 超 声 显 
示 为 密度 高 于 血管 外 膜 的 强 回 声 ， 常 伴 有 声 影 ;而 后 者 由 纤维 蛋白 原 和 脂 质 成 分 构成 ， 超 声 
显示 为 均匀 一 致 ， 密 度 低 于 血管 外 膜 回声 的 低 回 声 区 。 对 于 软 斑 块 ， 可 采用 球赛 扩张 术 ， 对 
于 硬 斑 块 ， 则 多 选用 切割 或 旋 磨 治疗 方法 。 

(4) 观察 经 皮 冠 状 动脉 腔 内 成 形 术 (PTCA) 术 后 的 疗效 及 有 无 并 发 症 

PTCA 疗法 的 近期 成 功率 虽 可 达 90% 以 上 , 但 有 高 达 30% ~50% 的 再 狭窄 的 发 生机 率 ， 
影响 其 远 期 疗效 ， 而 IVUS 可 以 预测 PTCA 术 后 是 否 发 生 再 狭窄 ， 并 提供 防治 方法 的 选择 。 
当 PTCA 术 后 如 引起 血管 内 膜 撕 裂 ， 血 管 壁 损伤 较 深 , 使 血管 壁 的 胶原 组 织 暴露 、 血 小 板 沉 
积 并 释放 出 生长 因子 ， 引 起 广泛 的 内 膜 增生 而 导致 血管 再 狭窄 。IVUS 很 容易 发 现 这 类 病变 ， 
并 提示 应 予 进一步 地 作 斑 块 旋 切 术 及 支架 植 人 术 等 介 和 人 性 治疗 ， 可 有 效 地 防止 再 狭窄 的 发 
^E; PTCA 术 后 ， 如 发 生 广 泛 血 管 中 层 据 裂 可 引起 血管 急性 闭塞 。IVUS 对 这 些 严 重 的 内 膜 撕 
裂 和 夹层 分 离 ， 急 性 血栓 形成 造成 的 血管 腔 完 全 堵塞 而 引起 急性 闭塞 等 的 严重 并 发 症 观 察 很 
敏感 ， 并 可 提供 进一步 治疗 的 选择 和 预测 其 后 果 。 

(5) 指导 冠状 动脉 内 支架 置信 术 和 评价 支架 置 入 的 效果 

PICA 术 后 有 夹层 分 离 者 ， 常 需 作 冠 脉 内 支架 植 人 ， 以 防止 冠 脉 急性 闭塞 或 再 狭窄 。 在 
支架 置 人 术 前 ， 由 于 造影 不 能 显示 血管 壁 的 外 膜 ， 因此 难以 选择 适当 的 支架 。 而 根据 血管 内 
超声 图 像 可 以 精确 地 测量 血管 的 腔 径 和 狭窄 程度 ， 根 据 斑 块 声学 特征 进行 组 织 学 分 型 ， 分 析 
靶 病 变 的 性 质 ， 可 辅助 决定 最 佳 的 介 和 治疗 方案 ， 指 导 支 架 尺 寸 的 选择 。 

在 支架 置信 术 后 ， 如 放置 的 支架 扩张 不 全 ， 术 后 仍 可 发 生 再 狭窄 ， 如 支架 与 血管 壁 接触 
不 紧密 ， 支 架 与 管 壁 间 有 空隙 时 易 形 成 血栓 。 支 架 放 置 得 当 者 ， 支 架 植 人 部 位 合适 ， 支 架 扩 
张 完全 ， 支 架 撑 杆 与 血管 内 膜 表 面 之 间 无 空隙， 支架 伸展 均匀 ， 支 架 的 最 小 与 最 大 直径 比 大 
于 0.8， 支架 内 血管 横 切 面积 接近 邻近 血管 。 通 过 IVUS 成 像 可 以 观察 支架 是 否 完全 展开 和 
对 称 ， 评 价 支架 是 否 与 血管 辟 紧 密 贴 合 ， 测 量 扩张 支架 的 大 小 以 及 血管 内 膜 腔 增 大 值 等 判断 
介入 治疗 效果 的 重要 参数 ， 确 定 是 否 需 要 再 次 扩张 支架 。 在 定向 斑 块 旋 切 术 中 ， 还 可 帮助 旋 
切 定 位 。 

(6) 评价 介入 治疗 后 再 狭 罕 的 机 制 

冠 脉 造 影 难以 显示 支架 内 再 狭窄 ， 难 以 评价 支架 置 入 术 后 再 狭窄 的 机 制 。 而 根据 血 
管内 超声 ， 可 评价 介入 治疗 后 夹层 、 壁 内 血肿 和 其 他 并 发 证 ， 准 确 地 判断 支架 内 再 狭 罕 
是 由 支架 回 缩 、 内 膜 增 生 、 还 是 支架 内 血栓 形成 所 致 ， 以 及 评估 放射 治疗 技术 和 药物 洗 
Wi xc 

IVUS 能 在 活体 中 描述 血管 壁 复 杂 的 三 维 解剖 结构 ， 除 了 评估 管 腔 狭窄 程度 之 外 ， 还 可 
进一步 检测 动脉 粥 样 硬化 斑 块 的 易 损 性 和 斑 块 负荷 ， 在 动脉 费 样 硬化 的 研究 和 临床 评估 中 起 
着 至 关 重 要 的 作用 ， 已 成 为 X 射线 血管 造影 的 弥补 影像 技术 。 但 是 ,目前 其 主要 不 足 之 处 
£387 : 

1) X 射线 冠 脉 造影 能 同时 显示 冠 脉 系统 的 全 貌 ， 而 IVUS 一 次 只 能 对 某 一 段 血 管 进行 
观察 。 


2) 部 分 严重 狭 容 的 管 腔 或 支架 术 后 ， 超 声 导管 不 能 通过 狭 容 部 位 或 支架 。 
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3) 钙化 后 方 特征 信号 消失 ， 因 此 无 法 看 到 深层 血管 的 结构 。 

4) IVUS 提供 的 是 管 腔 横 截 面 图 像 ， 无 法 直接 确定 各 截面 的 轴 癌 位 置 和 空间 方向 ， 在 指 
导 手 术 过 程 和 评价 手术 效果 时 ， 要 找 回 同一 平面 十 分 困难 。 

5) 超声 图 像 的 对 比 度 一 般 较 低 ， 受 噪声 污染 严重 。 

6) 与 血管 内 OCT 成 像 相 比分 辩 率 较 低 ， 轴 向 分 辨 率 一 般 为 100 ~ 150 pm 左右 ， 侧 向 分 
WES 150 ~300 um， 无 法 可 靠 分 析 纤 维 帽 等 动脉 粥 样 硬化 斑 块 的 重要 结构 。 















































3.3 超声 图 像 的 特点 





血管 内 超声 成 像 技 术 是 一 种 有 创 断 层 成 像 技 术 ， 在 X 射线 透视 下 将 导 引 钢丝 推送 至 葛 
血管 远 端 并 固定， 沿 导 引 钢丝 将 顶端 带 有 高 频 (20 ~ 50 MHz) 超声 探头 的 导管 插入 靶 血 管 
段 远 端 ， 然 后 缓慢 回 撤 导 管 至 近 端 ， 同 时 对 血管 横 截 面 进行 3607 JR, VA 30 f/s 的 速率 连续 
获得 一 系列 血管 腔 横 轴 实时 横断 面 图 像 ， 完 整 显示 包括 血管 的 组 织 形 态 、 内 膜 下 各 层 结构 、 
横断 面 形 态 、 血 管 腔 径 、 动 脉 壁 厚度， 以 及 动脉 呢 样 硬化 斑 块 的 形态 、 分 布 及 其 组 织 学 特征 
等 在 内 的 血管 横断 面 ， 可 提供 异常 血管 壁 形态 学 特征 的 详细 信息 ， 如 图 3-6 所 示 。 血 管内 
超声 图 像 与 其 他 医学 图 像 相 比 有 明显 区 别 ， 例 如 ， 图 像 中 的 组 织 呈 现 为 圆 坏 形 结构 ， 图 像 噪 
声 形 式 多样 ， 有 斑点 噪声 、 回 声 失落 、 图 像 失真 等 ; 血管 壁 内 、 外 膜 边 缘 属 于 强 噪 声 环境 下 
的 弹性 体 弱 边 缘 ; 图 像 序 列 前 后 帧 之 间 非 常 相似 ， 具 有 很 强 的 相关 性 等 。 本 节 分 别 对 单 帧 图 
像 和 图 像 序列 的 特点 进行 介绍 和 分 析 。 



















































































图 3-6 三 帧 典型 的 IVUS 图 像 


3.3.1 "Albi IVUS 图 像 的 特点 


标准 的 IVUS 成 像 系 统 获取 的 是 单 张 横断 面 图 像 (B -模式 ) 集合 而 成 的 图 像 序列 ， 如 
图 3-7 所 示 。 如 图 3-8 和 图 3-9 所 示 ， 在 一 帧 IVUS 横断 面 图 像 中 ， 中 心 位 置 灰 度 值 比较 小 
的 部 分 是 超声 导管 (始终 位 于 图 像 中 心 )， 血 管 壁 在 横向 视图 上 呈现 回声 不 同 的 三 层 环 形 结 
构 ， 围 绕 超声 导管 由 内 而 外 依次 为 管 腔 、 血 管 辟 内 膜 及 内 弹性 膜 ( 强 回声 亮 环 ) 、 中 膜 (由 
于 回声 较 弱 表现 为 低 回 声 暗 区 ) 、 外 腊 和 外 弹性 膜 ( 较 亮 的 强 回声 带 ) 和 了 毗邻 结构 (包括 动 
脉 侧 分 支 、 心 脏 静 脉 和 心包 等 ) 。 当 超声 频率 大 于 20MHz 时 ， 管 腔 中 流动 的 血液 呈现 出 一 种 
特征 性 回声 ， 在 录像 序列 中 可 以 看 到 有 微细 纹理 的 回声 以 涡流 方式 移动 。 

根据 不 同 斑 块 组 织 由 于 声 阻抗 差异 而 在 IVUS 图 像 中 表现 的 不 同 ， 可 以 把 动脉 缆 样 硬化 
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斑 块 分 为 以 下 几 类 : 














肌 性 动脉 


























图 3-8 一 帧 典型 的 IVUS FAR"! 图 3-9 动脉 血管 的 IVUS 图 像 和 组 织 结构 示意 图 

















1) 脂 质 斑 块 ( 软 斑 块 ): 斑 块 回声 信号 比较 弱 ， 说 明 病变 斑 块 处 富 含 较 多 的 脂 质 成 分 ， 
也 可 能 是 斑 块 内 的 坏死 组 织 ， 血 管 壁 内 出 血 或 是 血栓 ， 如 图 3-10a 所 示 。 

2) 纤维 化 斑 块 : 回声 密度 中 等 且 高 于 软 斑 块 ， 密 度 等 于 或 大 于 血管 外 膜 的 回声 密度 ， 
无 钙化 回声 ， 如 图 3-10b 所 示 。 

3) 钙化 斑 块 : 回声 密度 最 强 。 在 IVUS 图 像 上 ， 和 钙化 病变 的 标志 是 带 有 声 影 的 强 回声 斑 
块 ， 如 图 3-10c 所 示 。 但 是 ， 重 度 纤维 化 的 斑 块 会 产生 较 强 声 衰减 和 声 影 ， 容 易 被 误 认为 
钙化 斑 块 ， 其 与 钙化 斑 块 最 重要 的 区 别 就 在 于 纤维 斑 块 回声 后 方 组 织 很 少 伴随 声 影 。 

4) RAER. 包含 有 多 种 斑 块 类 型 ， 如 图 3-10d 所 示 。 在 混合 斑 块 内 ， 每 个 横 切 面 
或 者 相 邻 的 横 切 面 可 见 形态 学 不 同 的 区 域 ， 检 测 具 有 一 定 难 度 。 

冠状 动脉 血管 内 超声 可 以 明确 粥 样 硬化 斑 块 的 结构 成 分 ， 从 更 深层 次 作出 诊断 ， 提 供 更 
多 有 关 斑 块 的 信息 ， 具 体 如 下 : 

1) 斑 块 的 形态 : 识别 斑 块 为 对 称 型 斑 块 或 偏心 型 斑 块 ， 有 助 于 选择 和 指导 治疗 。 对 偏 
心 型 斑 块 在 进行 血管 扩张 时 ， 应 注意 防止 发 生 弹 性 回 缩 或 血管 穿孔 。 

2) 斑 块 的 成 分 : 能 识别 三 种 不 同 的 斑 块 成 分 ， 低 回声 区 为 脂 质 ， 中 度 回 声 区 为 纤维 ， 
高 度 回 声 区 为 钙化 。 冠 状 动脉 内 血栓 则 表现 为 管 腔 内 有 边界 明显 的 均匀 低 回 声 区 。 

3) 斑 块 钙化 部 位 : 钙化 的 斑 块 往往 影响 血管 成 形 术 的 效果 ， 因 而 必须 明确 诊断 钙化 部 
位 。 在 血管 内 超声 图 像 中 ,钙化 斑 块 具有 特征 性 高 回声 ， 并 具有 声 影 。 
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d) e) 
3-10 包含 各 种 斑 块 的 IVUS 图 像 
a) 软 斑 块 b) 纤维 化 斑 块 c) 钙化 斑 块 d) 混合 性 斑 块 e) 包含 不 同 斑 块 组 织 的 典型 IVUS ENR 

4) 血管 狭窄 的 程度 : 血管 内 超声 能 准确 测定 斑 块 的 大 小 及 血管 狭窄 的 程度 ， 尤 其 对 于 
有 夹层 的 血管 病变 具有 独特 的 特点 。 

由 于 独特 的 血 流动 力学 特征 ， 血 管 分 又 容易 引起 早期 偏心 性 斑 块 ， 分 又 病变 是 较为 常见 
和 复杂 的 冠状 动脉 病变 之 一 。 在 IVUS 图 像 中 ， 超 声 导管 在 主 血管 腔 内 回 撤 时 可 以 看 到 侧 支 
血管 近 端 的 部 分 ， 如 图 3-11 所 示 。 由 于 超声 导管 相对 侧 支 血管 的 偏心 位 置 ， 评 估 此 类 IVUS 
图 像 比较 困难 。 

支架 置信 是 冠状 动脉 狭 罕 性 疾病 治疗 的 主要 方法 ， 支 架 扩张 不 充分 、 支 架 最 小 面积 偏 
小 、 斑 块 在 支架 内 脱 垂 、 支 架 边 缘 撕 裂 等 是 导致 文 架 植 人 术 后 效果 不 佳 的 重要 原因 。IVUS 
在 指导 冠 心病 的 介入 治疗 方面 具有 重要 参考 价值 ， 能 够 反映 血管 的 各 项 指标 ， 从 而 确定 介入 
治疗 方案 及 选择 合适 的 支架 尺寸 。 同 时 ，IVUS 能 够 准确 地 反映 支架 扩张 和 贴 壁 情况 ， 指 导 
支架 扩张 策略 的 正确 选择 ， 达 到 最 佳 的 介入 治疗 效果 ， 如 图 3-12 所 示 ， 黑 色 方 框 标注 部 分 
即 为 血管 支架 。 
























































到 3-11 包含 血管 分 又 的 IVUS AR 图 3-12 包含 支架 的 IVUS 图 像 
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3.3.2 IVUS 图 像 序 列 的 特点 


临床 常用 的 导管 回 撤 速 度 是 0.5 mm/s， 帧 速率 为 30 f/s， 以 此 速率 通过 1 mm KÉS 
管 段 可 以 得 到 60f 图 像 ， 因 而 图 像 序列 中 的 前 后 帧 之 间 非 党 相似， 具有 很 强 的 相关 性 。 检 
查 一 段 长 约 30 mm 左右 的 血管 ， 一 个 IVUS 记录 序列 包括 约 2000f 图像， 因而 IVUS 图 像 
序列 的 数据 量 巨 大 。 使 用 电动 机 驱动 的 自动 回 撤 系统 回 撤 超 声 导管 ， 可 获得 血管 的 纵向 
视图 (L-R) 如 图 3-13 所 示 。 由 于 心脏 运动 等 因素 ,纵向 视图 中 会 出 现 “ 锯 齿 样 ” 
特征 性 的 伪 像 。 
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导管 。 管 壁 锯齿 状 变形 ”钙化 
Z| 3-13 IVUS 纵向 视图 














3.3.3 IVUS 图 像 中 的 伪 影 


由 于 采用 高 频 超 声 探头 ， 图 像 受 噪声 污染 严重 ， 对 比 度 低 ， 图 像 噪声 形式 多 样 ， 有 斑点 
噪声 、 回 声 失落 、 图 像 失真 等 。 血 管 壁 内 、 外 膜 边 缘 属 于 强 噪 声 环 境 下 的 弹性 体 弱 边 缘 。 且 
可 能 存在 多 种 影响 视觉 效果 的 伪 影 ， 如 环 泽 伪 影 (ring - down artifact) 、 导 丝 伪 影 (guide - 
wire artifact) 、 钙 化 影 (acoustic shadow) 、 不 均匀 旋转 伪 影 (Non - Uniform Rotation Distor- 
tion，NURD) 、 导 管 位 置 相 关 伪 影 (catheter - related artifact) 和 运动 伪 影 (motion artifact) 
等 。 这 些 伪 影 可 能 影响 IVUS 图 像 的 视觉 效果 ， 降 低 血管 形态 参数 的 测量 精度 ， 给 血管 病变 
的 诊治 带 来 不 便 。 有 些 伪 影 与 超声 导管 的 设计 有 关 ， 而 另 一 些 伪 影 与 应 用 的 TVUS 成 像 系 统 
无 关 ” 。 

(1) KEAL 

超声 波 脉冲 的 传播 期 间 ， 接 收 器 的 电路 关闭 以 防止 其 电流 超 负 和 荷 ， 接 收 器 打开 时 接收 返 
回 的 信号 ， 传 播 脉冲 的 轨迹 将 出 现在 中 央 空 白 区 周围 ， 呈 现 为 围绕 超声 导管 的 厚薄 不 一 的 白 
色 举 环 ， 称 为 环 举 伪 影 ， 如 图 3-14a 所 示 。 这 种 伪 影 的 出 现 与 换 能 器 声波 振荡 引起 的 高 振 
幅 信号 有 关 ， 常 致使 近邻 导管 的 区 域 模糊 ,使 近邻 超声 换 能 器 表面 的 周边 区 域 成 为 诊断 盲 
区 。 虽 然 时 间 增 益 补偿 可 减少 这 种 伪 影 ， 但 过度 的 环 举 抑制 可 能 减少 导管 近 场 图 像 的 显 像 。 
电子 相 控 阵型 导管 利用 数字 减 影 方法 可 有 效 减少 部 分 环 晕 伪 影 。 

(2) 导 丝 伪 影 
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到 3-14 IVUS 图 像 中 的 各 种 伪 影 9 
a) HARE b) 导 丝 伪 影 c) 钙化 影 d) 不 均匀 旋转 伪 影 














使 用 单轨 机 械 超声 导管 时 ， 导 丝 位 于 超声 换 能 器 的 外 面 ， 因 此 会 产生 一 个 特征 性 的 伪 
影 ， 即 一 个 罕 角 的 阴影 ， 如 图 3-14b 所 示 。 目 前 新 型 的 旋转 探头 已 采用 回 撤 导 丝 到 导管 近 
端的 方法 ， 可 避免 这 种 伪 影 。 

(3) 钙化 影 (XE 

钙化 病变 是 动脉 缆 样 硬化 斑 块 的 一 个 重要 组 成 部 分 ，IVUS 在 诊断 钙化 病变 方面 具有 很 
Pa BURR RES! 。 然 而 ， 大 部 分 超声 能 量 都 可 被 钙化 斑 块 所 反射 ， 导 致 特征 性 的 信号 消失 现 
象 ， 就 是 说 钙化 后 方 不 能 看 见 组 织 ， 如 图 3-14c 所 示 。 如 果 存 在 高 声 阻 抗 的 组 织 ， 当 声 柬 
与 其 反射 界面 垂直 时 即 可 出 现 多 重 反 射 。 此 时 ， 返 回 的 部 分 声 束 被 导管 再 次 反射 回 到 界面 ， 
如 此 往复 多 次 ， 多 重 反射 回声 呈现 等 距离 显现 。 

(4) 不 均匀 旋转 伪 影 

当 采 用 机 械 型 的 旋转 探头 时 ， 由 于 驱动 轴 的 摩擦 而 产生 的 不 均匀 转动 可 引起 图 像 的 
变形 ， 如 图 3-14d 所 示 ， 使 观察 斑 块 的 范围 发 生 偏差 。 男 外 ， 机 械 型 超声 探 尖 在 冠状 动 
脉 急 性 转弯 处 亦 可 发 生 不 均匀 旋转 伪 影 ， 此 伪 影 多 发 生 于 用 Amplatz 引导 管 检查 左 回旋 
支 时 。 

(5) 导管 位 置 相关 伪 影 

理想 的 血管 内 超声 显 像 需 将 导管 项 端 放 置 在 管 腔 中 央 并 与 血管 长 轴 平 行 ， 在 实际 应 用 时 
这 点 很 难 做 到 。 导 管 在 血管 内 非 中 心 放置 时 ， 超 声 声 束 照 射 在 血管 壁 上 的 入射 角度 发 生变 
化 。 由 于 超声 的 角度 依赖 性 ， 可 能 引起 血管 壁 几何 形态 的 改变 ， 即 使 血管 壁 的 几何 形态 没有 
变化 ， 但 血管 内 超声 图 像 上 血管 壁 的 亮度 和 形态 亦 将 发 生 改 变 ， 如 图 3-15 所 示 。 图 中 血管 
腔 横 截 面 因 导管 位 置 不 同 轴 而 显 像 成 椭圆 形 ， 该 图 中 还 能 看 出 导管 的 非 中 心 位 置 导 致 管 壁 回 
声 强 弱 的 改变 ， 即 与 声 束 垂 直 的 管 壁 的 回声 要 强 些 。 

(6) 运动 伪 影 

冠状 动脉 覆盖 在 心脏 表面 上 ， 而 心脏 的 收缩 和 千张 运动 常常 引起 超声 导管 顶端 相 对 于 血 
管 腔 的 侧 向 移动 。 由 于 同一 平面 只 能 在 同一 超声 束 旋转 时 间 内 完成 ， 因 此 这 段 时 间 内 任何 导 
管 的 移动 将 引起 冠状 动脉 内 超声 横 切 面 图 像 中 管 腔 的 变形 ， 如 图 3-16 所 示 ， 并 且 导 致 纵向 
视图 中 的 血管 壁 呈现 锯齿 形 ， 如 图 3-13 所 示 。 目 前 临床 上 笛 采 用 心 电 (Echocardiogram, 
ECG) 门 控 的 图 像 采集 方式 减 小 此 种 伪 影 的 影响 。 
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图 3-15 与 导管 位 置 相关 的 伪 影 到 3-16 ”冠状 动脉 内 超声 图 像 中 的 运动 伪 影 








3.4 超声 图 像 的 降 品 


IVUS 图 像 的 获取 、 传 输 和 存 贮 过 程 中 常常 会 受到 各 种 噪声 的 干扰 和 影响 而 使 图 像 降 质 ， 
从 而 影响 图 像 分 割 、 目 标识 别 、 边 缘 提 取 等 的 效果 。 目 前 常用 的 降 品 方 法 包括 中 值 滤波 、 高 
斯 滤波 和 各 向 异性 扩散 滤波 等 ， 目 的 是 在 消除 图 像 噪声 干扰 的 同时 ， 保 留 并 突出 图 像 所 需 的 
特征 。 


3.4.1 中 值 滤波 


中 值 滤波 是 一 种 非 线 性 平滑 技术 ， 基 本 原理 是 将 包含 奇数 个 像素 的 模板 遍历 整个 图 像 ， 
在 每 个 像素 位 置 上 都 将 模板 内 的 像素 点 灰 度 值 进行 排序 ， 将 该 像素 点 的 灰 度 值 设置 为 该 点 某 
邻 域 窗口 内 的 所 有 像素 点 灰 度 值 的 中 值 。 

采用 大 小 为 5 x5 的 中 值 滤波 模板 对 一 幅 IVUS 图 像 进行 滤波 的 结果 如 图 3-17 所 示 。 可 
以 看 出 ， 虽 然 去 除了 噪声 ， 但 是 血管 壁 的 轮廓 也 变 得 模糊 不 清 。 








b) 


到 3-17 采用 5 x5 的 中 值 滤波 模板 对 一 幅 IV US 图 像 进行 滤波 的 结果 
a) 原始 图 像 b) 中 值 滤波 后 的 图 像 





























3.4.2 高 斯 滤波 


高 斯 滤波 器 不 同 于 中 值 滤波 ， 它 属于 线性 平滑 滤波 右 ， 根 据 高 斯 函数 的 形状 来 选择 
权 值 。 图 像 处 理 过 程 中 常用 二 维 零 均值 离散 高 斯 函数 做 平滑 滤波 器 ， 其 函数 表达 式 
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WF: 


e Cae 


gli] = (3-1) 
AP, i, j) 为 像素 点 坐标 ; o 是 尺度 。 高 斯 滤波 的 特点 包括 : 旋转 对 称 性 ， 即 对 各 方向 
的 平滑 程度 是 相同 的 ， 避 免 了 平滑 后 图 像 出 现 方向 偏差 ; 平滑 尺度 越 大 ， 平滑 程度 越 大 ; 可 
分 离 性 ， 即 二 维 的 高 斯 滤波 可 以 分 为 两 个 一 维 模板 ， 使 得 计算 复杂 度 变 小 。 
采用 o =1 的 3 x3 高 斯 模板 对 一 帧 IVUS 图 像 进行 滤波 的 结果 如 图 3-18 所 示 。 可 以 看 
出 ， 高 斯 滤波 虽然 能 够 有 效 去 除 图 像 中 服从 正 态 分 布 的 随机 噪声 ， 但 是 血管 壁 的 轮廓 区 域 也 
变 得 模糊 。 























图 3-18 高 斯 模板 对 一 帧 IVUS 网 像 进行 滤波 的 结果 











a) 原始 图 像 b) 高 斯 滤波 后 的 图 像 





3.4.3 各 回 异 性 扩散 滤波 


近年 来 ， 基 于 偏 微分 方程 的 各 向 异性 扩散 方法 已 广泛 应 用 于 图 像 降 品 、 边 缘 检测 、 分 割 
等 领域 的 研究 ， 它 将 异 质 扩 散 和 和 迭代 平滑 的 概念 引入 到 网 像 处 理 中 ,在 去 除 图 像 噪声 的 同 
时 ， 保 留 甚 至 增强 了 图 像 中 的 边缘 信息 。 

各 向 异性 扩散 方法 的 基本 原理 是 利用 梯度 算 子 来 辨别 由 噪声 引起 的 网 像 梯度 变化 和 由 边 
缘 引 起 的 图 像 梯度 变化 ， 然 后 用 邻 域 加 权 平 均 去 除 由 噪声 引起 的 小 梯度 变化 ， 同 时 保留 由 边 
缘 引 起 的 大 梯度 变化 ， 这 个 过 程 迭代 进行 ， 直 至 图 像 中 的 噪声 被 去 除 。 

将 原始 图 像 矿 (*,y) 作 为 滤波 器 零 时 刻 的 输入 ALxz,y;0) ,时刻 滤波 器 对 带 噪 图像 f(x， 
yst) 的 调整 取决 于 前 一 时 刻 的 输出 ， 并 满足 以 下 偏 微分 方程 '” : 


adfGcyst) e div (woyst fGcyst) ] 


f(x,y;0) =fo(x,y) 


AP, div 是 散 度 算 子 ; Y 是 梯度 算 子 ; (x,y) 是 扩散 系数 。 如 式 (3-2) 所 示 ， 当 前 像素 
在 :时刻 的 调整 量 取决 于 扩散 系数 e (x y s 0) 和 当前 像素 在 邻 域内 梯度 Y f(x,y;t) 可 被 视 为 边 
缘 强度 的 估计 ， 而 扩散 系数 的 构造 应 该 同时 考虑 边缘 的 强度 和 边缘 幅 值 扩散 门限 。 扩 散 系数 
构造 可 表示 为 如 下 扩散 方程 . 


(3-2) 








1 


i | 
| 一 一 一 = 
A 


c(x,yst) =gl IVf(x,yst) |] = 





(3-3) 
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其 中 A 表示 边缘 幅 值 的 门限 参数 。 通 过 对 上 式 的 分 析 可 知 对 于 固定 的 A， 在 同 质 区 域内 部 ， 
邻 域内 的 梯度 小 ， 则 扩散 系数 大 ， 可 以 有 效 平滑 同 质 区 域内 的 噪声 ;而 在 图 像 的 边缘 部 分 ， 
邻 域内 梯度 较 大 ， 扩 散 系 数 小 ， 则 能 够 保留 图 像 的 边缘 信息 。 

对 于 IVUS 图 像 的 各 向 异性 扩散 滤波 包括 以 下 步骤 : 首先 ， 计 算 图 像 中 每 个 像素 点 八 邻 
域 方向 上 的 灰 度 梯度 ， 即 w。 的 值 如 图 3-19b 所 示 ; 然后 根据 式 (3-3) 计算 每 个 像素 点 在 对 
应 的 八 邻 域 方向 上 的 扩散 系数 cu; 最 后 ， 求 得 图 像 在 该 方向 上 的 滤波 后 图 像 ， 经 过 迭代 得 到 
最 后 的 结果 图 像 。 





Kayit) = fayt -1) + D ef, (3-4) 











(x+1,y) 








Cy+1) | Gud) 











图 3-19 像素 点 的 邻 域 表示 
a) 八 连通 邻 域 b) 梯度 计算 


对 临床 IVUS 图 像 的 实验 结果 如 图 3-20 所 示 。 考 虑 改变 各 向 异性 扩散 边缘 幅 值 的 门限 
参数 A 与 迭代 次 数 m， 对 图 像 的 平滑 滤波 结果 所 造成 的 影响 。 其 中 图 3-20b ~ 图 3-20d 是 各 
向 异性 扩散 滤波 的 边缘 幅 值 的 门限 参数 入 分 别 设 为 10、5、15 时 的 结果 ， 可 以 看 出 ， 边 缘 幅 
值 的 门限 参数 越 大 ， 则 可 以 突出 的 边缘 特征 越 少 ， 滤 波 后 的 结果 图 像 越 模糊 。 图 3-20e、 
图 3-20b 和 图 3-20f 是 各 向 异性 扩散 滤波 迭代 次 数 n 分 别 为 50、100、150 时 的 结果 ， 可 见 
随 着 迭代 次 数 的 增多 ， 图 像 中 边缘 轮廓 以 外 的 区 域 越 模 糊 。 





图 3-20 ”对 临床 IVUS 图 像 的 实验 结 
a) 原始 图 像 b) n=100, A=10 c) n=100, A=5 
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图 3-20 对 临床 IVUS 图 像 的 实验 结果 (ER) 
d) n=100, A215 e) n=50, A=10 f) n=150, A=10 


3.5 超声 图 像 的 分 割 














临床 应 用 中 ， 为 了 对 血管 腔 的 直径 、 截 面积 、 容 积 、 狭 窑 百 分 比 、 血 管 壁 厚 以 及 斑 块 的 
大 小 等 重要 参数 进行 测量 ， 需 要 首先 提取 出 各 帧 VUS 图 像 中 血管 壁 的 内 、 外 膜 边缘 和 可 能 
存在 的 斑 块 边缘 ， 它 同时 也 是 三 维 重 建 血 管 和 VUS 与 其 他 冠 脉 影像 融合 等 的 重要 步 又 和 保 
证 其 精度 的 关键 。 


3.5.1 现 有 方法 分 类 


采用 数字 图 像 处 理 的 方法 ， 对 IVUS 图 像 进 行 自动 或 半自动 的 分 割 时 ， 由 于 IVUS 图 像 
一 般 受 噪声 污染 严重 ， 包 括 斑 点 噪声 、 伪 像 和 部 分 血管 壁 钙化 阴影 等 的 影响 ， 常 规 的 灰 度 图 
像 轮廓 提取 方法 ， 如 微分 法 等 ， 难 以 获得 满意 结果 。 

按照 方法 的 自动 化 程度 ， 可 将 现 有 的 IVUS 图 像 分 割 方法 分 为 以 下 四 类 . 

1) 全 手动 : 由 富有 经 验 的 医生 用 鼠标 驱动 画笔 逐一 在 每 一 幅 图 像 上 绘 出 目标 轮廓 线 。 
由 于 IVUS 图 像 序列 常 包括 上 千 帧 ， 因 而 这 项 工作 不 仅 费 时 ， 工 作 量 大 ， 对 操作 人 员 的 技术 
水 平和 专业 知识 要 求 较 高 ， 而 且 结 果 不 可 避免 的 受到 操作 者 技术 和 主观 因素 的 影响 ， 可 重复 
性 差 。 

2) 自动 获取 近似 形状 ， 再 手动 修正 : 首先 采用 简单 的 图 像 处 理 技术 〈 如 阔 值 化 、 区 域 
生长 、 边 缘 提 取 、 形 态 学 操作 等 ) 获取 血管 壁 轮廓 的 初始 形状 。 在 手动 修正 时 ， 操 作者 不 
仅 要 利用 图 像 本 身 的 特征 信息 ， 而 且 还 要 结合 局 部 的 解剖 和 病理 知识 。 该 方法 同样 很 耗 时 ， 
可 重复 性 差 。 

3) 手动 粗略 勾画 ， 再 自动 修正 : 这 种 方法 减少 了 操作 者 的 参与 ， 仅 需 手 动 勾画 出 轮廓 
的 粗糙 形状 ， 后 续 的 自动 提取 过 程 会 对 其 进行 修正 ， 因 此 操作 者 的 参与 对 最 终结 果 的 影响 是 
间接 的 。 在 参数 设置 相同 的 情形 下 ， 轮 廓 初始 形状 一 定 程度 上 的 变化 不 会 影响 最 终结 果 ， 因 
此 可 重复 性 很 高 。 现 有 的 IVUS 图 像 分 割 方法 中 很 大 一 部 分 都 属于 此 类 。 例 如 图 搜索 法 '、 
活动 轮廓 (snake) 模型 法 及 其 相关 改进 算法 ' 沾 等 。 这 些 方法 的 分 割 效果 较 常 规 方法 有 很 大 
提高 ， 但 仍 需 操 作者 一 定 程 度 的 手动 参与 ， 从 而 可 能 延长 处 理 时 间或 引入 误差 。 

4) 全 自动 : 图 像 分 割 的 整个 过 程 完全 由 计算 机 自动 完成 ， 分割 的 初始 化 和 分 割 结果 的 
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修正 都 不 需要 人 机 交互 。 因 此 ， 该 方法 可 重复 性 好 ， 不 受 主观 因素 影响 。 但 对 图 像 质量 要 求 
较 高 。 

全 自动 的 分 割 方法 目前 已 成 为 该 领域 的 研究 热点 , 已 提出 的 方法 包括 : 基于 统计 活动 轮 
廓 模型 的 方法 ”、 基 于 模糊 聚 类 的 方法 " 、 自 动 获得 初始 轮廓 的 sake 方法 "” 、 基 于 纹理 
分 析 的 方法 '” TBARS TTI) 、 多 智能 体 方法 "” 、 基 于 contourlet 变换 的 snake 方法 "| , 
二 值 形 态 学 重建 方法 ""” 、 基 于 对 中 膜 层 整体 解释 的 方法 '… 等。 上 述 方法 都 是 在 二 维 空间 中 
对 横 截 面 图 像 序列 进行 串 行 处 理 ， 即 逐 帧 分 割 。 

近年 来 ， 三 维 分 割 技术 - ”成 为 该 领域 新 的 研究 方向 。 与 二 维 分 割 相 比 ， 三 维 分 割 的 
优势 在 于 可 以 利用 整个 图 像 序列 的 信息 ， 同 时 完成 对 各 帧 图 像 的 分 割 ， 实 现 对 整个 序列 的 并 
行 处 理 ， 从 而 提高 处 理 效率 。 

按照 方法 的 原理 ， 现 有 的 自动 或 半自动 分 割 方法 可 以 分 为 以 下 四 类 

1) 利用 图 像 灰 度 统 计 信 息 的 方法 ， 典 型 的 有 一 维 直方 图 冰 值 化 方法 和 二 维 直 方 图 阔 值 
化 方法 。 

2) 利用 图 像 空 间 区 域 信 息 和 光谱 信息 的 分 割 方法 ， 典 型 的 包括 区 域 分 裂 - 合并 、 生 长 
法 和 纹理 分 割 等 。 

3) 利用 图 像 中 灰 度 变化 最 强烈 的 区 域 信息 方法 〈 边 缘 检 测 方法 ) ， 这 一 类 方法 是 Marr 
理论 中 主要 倡导 的 方法 ， 它 在 IVUS 图 像 分 割 研 究 领域 中 占 的 比例 最 大 ， 其 典型 的 有 Canny 
算法 、Mar - Hildreth 算法 和 基于 多 尺度 的 边缘 检测 方法 。 

4) 利用 图 像 分 类 技术 的 像素 分 类 法 ， 典 型 的 有 统计 分 类 法 、 模 糊 分 类 方法 、 神 经 网 络 
分 类 方法 等 。 


3.5.2 基于 snake 模型 的 二 维 分 割 方法 


Kass 于 1988 年 提出 了 活动 轮廓 模型 (active contour model) ^, X ff snake 模型 ， 是 一 
种 重要 的 图 像 处 理 技术 。 它 将 几何 、 物 理 和 近似 理论 结合 起 来 ， 使 模型 变形 的 约束 力 包 括 由 
图 像 数据 获得 的 图 像 力 和 有 关 目 标的 位 置 、 尺 寸 和 形状 的 先 验 知识 。 它 具有 良好 的 可 交互 
性 ， 允 许 操 作者 在 必要 的 时 候 将 他 们 的 专业 知识 应 用 到 图 像 解 释 工 作 中 。 在 此 模型 的 基础 
上 ， 研 究 者 们 又 相继 提出 了 一 系列 的 改进 模型 。 与 其 他 不 是 基于 模型 的 轮廓 提取 方法 相 比 ， 
此 类 方法 的 优点 在 于 ， 它 将 轮廓 看 做 是 一 条 连续 的 曲线 ， 因 此 保证 了 轮廓 的 连续 性 ， 即 使 在 
相应 图 像 特 征 很 弱 甚 至 缺失 的 情形 下 ， 仍 可 获得 连续 的 轮廓 提取 结果 。 目 前 ， 此 类 方法 已 被 
成 功 地 应 用 于 图 像 分 割 、 匹 配 和 运动 跟踪 领域 中 。 
MA HY IVUS 半自动 分 割 方法 中 很 大 一 部 分 属于 此 类 。 例 如 ，Sonka 等 "提出 了 一 种 基 
于 知识 的 半自动 分 割 方法 ， 他 们 在 模型 变形 过 程 中 引入 了 血管 横 和 截面 的 相关 先 验 知 识 ， 例 如 
目标 形状 、 边 缘 的 方向 、 双 回声 带 和 血管 壁 厚度 等 ， 来 模仿 临床 专家 手动 提取 的 过 程 。 该 方 
法 的 不 足 之 处 在 于 ， 能 量 函 数 中 的 边缘 强度 项 不 包括 斑点 的 统计 数据 。Takagi 等 .采用 了 
类 似 的 模型 ， 并 且 实 验 结果 也 相似 。 与 Sonka 方法 的 不 同 之 处 主要 在 于 预 处 理 阶段 ， 他 们 在 
预先 分 割 出 的 血液 和 组 织 区 域 进 行 了 自 适 应 的 空间 - 时 间 斑 点 滤波 。 
序列 中 相 邻 两 帧 IVUS 图 像 相 减 可 以 增强 内 腔 区 域 的 信 噪 比 ， 比 如 增强 图 像 中 内 腔 和 其 
他 部 分 的 对 比 度 。Bouma 4&7 对 结合 了 不 同 滤波 技术 (高 斯 滤波 、 中 值 滤波 、 各 向 异性 滤 
波 ) 的 内 腔 分 制 方法 ( 阅 值 法 、 区 域 增长 法 、 离 散 活动 轮廓 法 ') 进行 了 比较 。 用 对 20 
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帧 相 邻 IVUS 图 像 的 同一 位 置 相 减 取 平均 的 方法 得 到 的 15 幅 图 像 进行 实验 。 实 验 结果 同 四 
个 专家 的 分 割 结果 进行 比较 ， 当 数据 噪声 较 多 时 ， 与 专家 的 分 割 结果 相 比 不 甚 理 想 。 


3.5.3 模式 识别 类 方法 


Pardo 4& 5! 提出 将 统计 变形 模型 应 用 于 IVUS 图 像 的 分 割 。 他 们 利用 衍生 高 斯 滤波 器 在 
不 同 的 方向 和 范围 对 边缘 或 非 边 缘 以 自 适 应 的 方式 进行 局 部 描述 。 此 算法 通过 线性 辨别 分 析 
来 简化 特征 空间 ， 并 且 通 过 参数 归 类 器 用 最 小 化 图 像 特 征 同 先 验 知识 之 间 的 差异 性 来 引导 模 
型 变形 。 统 计 学 习 法 与 统计 灰 度 梯度 法 相 比 ， 前 者 具有 更 好 的 鲁 棒 性 。 

Cardinal 等 .| 在 Sifakis 5&7" 提 出 的 贝 叶 斯 水 平 集 法 的 基础 上 提出 了 半自动 的 贝 叶 斯 水 
平 集 法 ， 利 用 瑞 利 分 布 来 对 灰 度 级 的 统计 数据 进行 建 模 。 他 们 评定 了 初始 化 的 鲁 棒 性 ， 并 且 
用 相同 的 模型 对 灰 度 梯度 水 平 集 法 、 灰 度 梯 度 snake 法 和 概率 密度 水 数 snake 法 进行 了 比较 。 
对 在 无 ECG 门 控 、20 MHz 超声 条 件 下 获得 的 15 帧 图 像 进行 了 三 次 不 同 的 初始 化 ， 实 验 结 
表明 概率 密度 函数 snake 法 更 稳定 。 然 而 ， 快 速 推 进 法 得 到 的 Hausdorff 距离 (一 个 点 集合 
到 另 一 个 点 集合 中 ， 离 它 最 近 点 的 距离 的 最 大 值 ) 最 小 ， 灰 度 梯度 snake 的 初始 化 可 变性 
最 大 。 后 来 ， 该 课题 组 又 对 先前 的 方法 进行 改进 ， 提 出 了 自动 分 割 法 '”， 即 自动 计算 概 
率 密度 函数 区 域 统计 参数 和 水 平 集 的 初始 轮廓 。 在 新 算法 中 ， 速 度 函 数 是 基于 区 域 统计 
数据 和 灰 度 梯度 信息 的 ， 而 不 再 只 是 依赖 区 域 统计 数据 。 他 们 对 采用 20 MHz 超声 探头 获 
得 的 600 帧 有 轻微 病变 的 动脉 图 像 和 84 幅 模 拟 图 像 进行 了 测试 。 手 动 分 割 模拟 图 像 得 到 
的 Hausdorff 距离 低 于 0. 66 mm， 而 手动 分 割 病变 动脉 IVUS 图 像 得 到 的 Hausdorff 距离 低 于 
0.344 mm。 近 来 ， 该 课题 组 又 提出 了 一 种 新 的 三 维 IVUS 分 割 模型 ” ， 利 用 血管 各 层 结 
构 的 灰 度 概率 密度 也 数 的 多 界面 快速 推进 法 完成 分 割 ， 用 混合 瑞 利 概率 密度 函数 对 整个 
IVUS 图 像 序列 的 灰 度 级 分 布 进行 建 模 ， 并 且 内 腔 、 斑 块 和 中 膜 的 分 割 是 同时 完成 的 。 他 
们 采用 9 组 有 轻微 病变 的 IVUS 图 像 序 列 和 一 个 模拟 图 像 序 列 来 验证 其 有 效 性 ， 在 模拟 图 
像 序列 上 得 到 了 精准 的 分 割 ， 平 均 Hausdorff 距离 小 于 0. 072 mm。 而 对 临床 图 像 序列 的 分 
割 ， 平 均 Hausdorff 距离 小 于 0. 16 mm, 

文献 [30] 和 [31] 中 分 别提 出 了 利用 瑞 利 分 布 及 马尔 可 夫 过 程 和 基于 后 验 概率 的 全 
自动 分 割 方法 。 这 两 种 方法 是 在 Friedland ^" fü Dias 的 研究 基础 上 提出 的 ， 并且 都 利用 
了 极 坐标 。Haas 6°" 认为 血管 壁 的 时 间 连 续 性 可 通过 多 轮廓 和 一 阶 马尔 可 夫 过 程 对 网 像 序 
列 建 模 来 解释 。Bruseau 等 .只 提取 内 腔 边缘 ,首先 检 测 沿 径 向 的 第 一 个 或 者 全 局 最 大 的 
“可 靠 点 ”， 然 后 依据 轮廓 的 先 验 能 量 从 第 一 个 和 全 局 最 大 值 中 选择 一 个 。 从 其 实验 结果 来 
看 ， 沿 径 疝 的 内 腔 边缘 并 不 总 是 对 应 后 验 概率 密度 函数 的 全 局 最 大 值 ， 或 者 第 一 个 最 大 值 。 

近来 ， 在 公开 发 表 的 文献 中 又 公布 了 几 种 新 方法 。Olszewski 等 1 提出 一 种 模仿 人 类 视 
觉 系统 的 机 器 学 习 法 。Bovenkamp 等 ”利用 多 智能 体 (Multi - agent) 技术 来 解决 IVUS 的 
分 割 问题 。Filho °°! 提出 了 一 种 利用 回声 阴影 信息 自 适应 阔 值 自动 提取 钙化 斑 块 的 方法 。 
Bucher 等 首次 提出 了 形状 驱动 的 自动 分 割 IVUS 图 像 的 方法 。 此 方法 对 再 次 采样 的 矩形 区 
域 中 的 内 腔 和 中 外 膜 轮廓 进行 了 建 模 分 割 ， 同 时 通过 约束 内 腔 和 中 外 膜 轮 廓 为 平滑 闭合 的 几 
何 形状 ， 使 得 分 割 结果 有 了 是 够 的 灵活 性 。 在 分 割 内 腔 时 ， 他 们 利用 了 基于 图 像 概率 密度 能 
量 的 非 参 数 强 度 模型 ， 并 且 在 强度 模型 中 改变 了 以 前 逐 点 测量 的 方法 ， 而 是 结合 总 体 图 像 的 
测量 。 而 在 中 外 膜 分 割 中 ， 他 们 定义 了 一 个 定向 平滑 梯度 来 克服 IVUS 图 像 中 的 噪声 ， 并 利 
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用 边缘 信息 ， 这 大 大 提高 了 分 割 的 有 效 性 。 此 外 ， 他 们 还 提出 了 一 种 利用 解剖 学 特性 检测 钙 
化 物质 和 分 支 开口 ( 即 因 斑 块 钙化 等 因素 引起 的 无 回声 阴影 区 域 ， 如 图 3-21 所 示 ) 的 方 
法 。 经 过 对 大 量 数据 进行 测试 ， 证 明了 其 算法 的 有 效 性 。 此 方法 对 不 同情 况 的 IVUS 图 像 自 
动 分 割 内 腔 和 中 外 膜 的 结果 ， 如 图 3-22 所 示 。 


mm 





图 3-21 因 斑 块 钙化 等 因素 引起 的 无 


























图 3-22 不 同情 况 IVUS 图 像 自 动 分 割 内 腔 和 中 外 膜 的 结果 中 























a) 正常 的 动脉 b) 正常 且 导 管 居中 e) 内 腔 小 且 与 中 外 膜 间 有 噪声 
d) 有 阴影 的 IVUS 图 像 e) 有 阴影 和 钙化 的 IVUS 图 像 

Ruiz 4&5 提 出 了 一 种 半自动 的 概率 统计 分 割 内 腔 的 方法 ， 利 用 混合 高 斯 函数 对 内 腔 轮 
廊 进 行 参数 化 ， 并 有 旦 此 轮廓 的 变形 是 通过 最 小 化 由 贝 叶 斯 法 的 马尔 可 夫 随 机 场 模型 构建 的 成 
本 函数 来 实现 的 。 其 次 ， 提 出 了 一 种 新 的 优化 算法 ， 它 结合 了 最 陡 下 降 法 和 Broyden - 
Fletcher - Goldfarb - Shanno ( BFGS) 5 优化 算法 。 些 外， 多 尺度 的 方法 大 大 提高 了 分 割 速度 
和 成 本 函数 的 收敛 速度 ， 并 使 分 割 结果 更 加 精确 。 文 献 [40] 提出 改进 的 T- snake， 通 过 
在 内 力 微分 近似 计算 中 的 归 一 化 处 理 ， 避 免 了 自 交 现象 ， 同 时 改善 了 基本 Tsnake'” Ky Be 
值 计 算 精 度 ， 使 T — snake 更 易于 精确 捕捉 图 像 的 细节 信息 ; 而 改进 的 T- snake 外 力 法 线 矢 
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量 方向 的 确定 方法 在 不 降低 数值 计算 精度 的 前 提 下 ， 更 便于 实现 。 
3.5.4 三 维 分 割 方法 


Shekhar 等 “” 对 离散 活动 轮廓 模型 进行 扩展 ， 提 出 了 半自动 的 三 维 IVUS 图 像 序列 分 割 
方法 ， 即 活动 面 (Active Surface, AS) 法 。 之 后 又 在 Williams 的 快速 活动 轮廓 法 '” 的 基础 
上 提出 了 一 种 快速 算法 ， 即 快速 活动 面 法 (Fast Active Surface, FAS) A 最初 的 快速 活动 
面 法 是 一 种 加 速 的 技术 ， 后 来 又 提出 了 和 邻 域 搜索 法 ， 两 种 方法 都 只 利用 了 灰 度 梯度 信息 。 相 
同 实验 条 件 下 ，FAS 的 计算 速度 要 比 AS 快 60 倍 。 采 用 文献 【45] 中 的 测量 方法 ， 用 FAS 
对 529 Wifi ECG 门 控 的 IVUS 图 像 分 割 的 结果 与 专家 的 分 割 结果 相 比 更 加 有 效 “| 。 

Kovalski 等 ”用 简化 的 三 维 气球 模型 和 极 坐 标 来 进行 轮廓 建 模 。 对 88 帧 图 像 的 分 割 结 
果 与 两 位 专家 的 分 割 结果 进行 了 比较 ， 其 观察 者 间 的 误差 与 文献 [45] 中 的 结果 有 相同 的 
范围 。 然 而 ， 对 于 内 腔 和 外 膜 边 缘 ， 半 自动 和 手动 之 间 的 差别 要 比 观 察 者 之 间 的 差别 高 。 


3.5.5 基于 snake 模型 的 三 维 分 割 方法 


本 节 介 绍 一 种 基于 snake 模型 的 IVUS 图 像 序列 三 维 分 割 方法 。 在 对 原始 图 像 进 行 滤波 
去 噪 和 去 除 环 晕 伪 像 的 预 处 理 的 前 担 下 ， 首 先 获取 IVUS 序列 的 四 个 纵向 视图 ， 并 从 中 提取 
出 内 腔 和 中 - 外 膜 边 界 ;， 然 后， 将 各 纵向 视图 中 的 边界 曲线 映射 到 各 IVUS 帧 中 ,得 到 各 横 
向 视图 中 的 初始 轮廓 ;将 此 初始 轮廓 作为 snake 模型 的 初始 形状 ， 通 过 使 预先 设 定 的 能 量 函 
数 最 小 ， 模 型 在 内 外 力 的 共同 作用 下 不 断 变 形 ， 最 终 得 到 各 IVUS 帧 中 的 内 腔 边界 和 中 - 外 
膜 边界 ， 从 而 实现 对 各 帧 图 像 的 并 行 分 割 。 

基于 snake 模型 的 三 维 分 割 IVUS 图 像 序 列 方法 流程 图 如 图 3-23 所 示 ， 该 分 割 方法 的 步 
又 如 下 : 

1) 获取 IVUS 图 像 序列 的 四 个 纵向 视图 。 

2) 提取 纵向 视图 中 的 内 腔 边界 和 中 - 外 膜 边 界 。 

3) 将 步骤 2 中 获得 的 边界 曲线 映射 到 各 帧 IVUS 切片 图 像 中 ,得 到 各 IVUS 帧 的 初始 内 
腔 边 界 和 中 - 外 膜 边 界 。 

4) 在 各 IVUS 帧 中 ， 初 始 轮廓 演化 变形 ， 得 到 最 终 的 内 腔 和 中 - 外 膜 轮 廊 。 



















































































纵向 视图 处 理 
获取 图 像 序列 纵 纵向 视图 的 轮廓 
L ıl - 
IVUS 图 像 序列 横向 视图 处 理 
| 















3 = j | 对 初始 轮廓 演化 获得 横向 视图 初 | 
割 结果 显示 | 


图 3-23 FEF snake 模型 的 三 维 分 割 IVUS 图 像 序 列 方法 的 流程 图 


(1) 原始 图 像 的 预 处 理 

首先 ， 采用 中 值 滤波 和 高 斯 平滑 两 种 通用 预 处 理 方法 ,减少 IVUS 图 像 中 的 椒盐 噪声 和 
随机 噪声 。 在 IVUS 成 像 过 程 中 ， 超 声 导管 在 图 像 中心 区 域 产生 一 个 无 回声 上 暗 区 ， 赎 绕 导 管 
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ERA RENEE AN B5 RB Ae ee (参见 3.3.3 节 ) ， 即 图 3-24a 中 箭头 所 
指 部 位 。 它 与 传感器 声波 振荡 引起 的 高 振幅 信号 有 关 ， 不 是 导管 本 身 的 影像 ， 应 该 在 预 处 理 
阶段 加 以 去 除 ， 否 则 会 影响 图 像 分 割 的 准确 度 。 根 据 环 晤 伪 影 在 IVUS 极 坐 标 视图 中 的 分 布 
特性 ， 采 用 极 坐标 变换 法 对 其 加 以 去 除 。 








a) b) 
Al 3-24 一 帧 IVUS 图 像 的 环 晕 伪 影 去 除 结 果 (e =0.21) 
a) 原始 横向 视图 b) 极 坐标 视图 c) 去 除 环 量 伪 影 后 的 极 坐标 视图 “d) 去 除 环 晕 伪 影 后 的 横向 视图 
其 次 ， 对 IVUS 横向 视图 进行 极 坐标 变换 ， 得 到 其 极 坐标 视图 ， 如 图 3-24b 所 示 。 可 见 ， 
环 晕 伪 影 位 于 极 坐标 视图 的 上 部 。 采 用 阔 值 法 ， 按 照 下 式 去 除 极 坐 标 视图 中 的 环 蜡 伪 影 ， 





























, Lancers TSE * ImageHeight/2 

I'(7,0) = 10-0) =. «elus (3-5) 
RP, Ur, 0) I I (7,0) 439 28 RAE E I ASS E P eB A on I R PRR Ar, O) 
ARAIRE; Lamae IIR IVUS 图 像 中 导管 区 域 的 像素 灰 度 值 ; > 为 像素 点 的 极 径 ; e 为 权重 
参数 ， 经 实验 确定 其 取 值 范围 为 [0. 1，0. 35] ; ImageHeight 为 以 像素 为 单位 的 图 像 高 度 。 

去 除 环 晕 伪 影 后 的 极 坐标 视图 如 岁 3-24e 所 示 ， 在 极 坐标 视图 中 消除 环 晕 伪 影 后 ， 再 

经 过 极 坐 标 逆 变 换 ， 即 可 得 到 直角 坐标 系 下 去 除 环 晕 伪 影 后 的 横向 视图 ， 如 图 3-24d 所 示 。 
XY 4 tyi IVUS 图 像 去 除 环 量 伪 影 的 结果 如 图 3-25 所 示 。 






































图 3-25 ”去除 环 蜡 伪 影 的 4 帧 IVUS 图 像 





(2) 获得 IVUS 图 像 序列 的 纵向 视图 

采集 IVUS 图 像 时 ， 随 着 超声 导管 的 缓慢 回 撤 ， 获 得 的 是 一 系列 血管 横 截 面 切 片 图 像 。 
IVUS 纵向 视图 是 指 IVUS 图 像 序列 沿 平行 于 导管 方向 的 纵向 截面 视图 ， 如 图 3-26 所 示 。 沿 
血管 长 轴 (纵向 ) 方向 取 四 个 纵向 视图 ， 即 垂直 切面 A、 水 平 切 面 B、 左 对 角 线 切面 C AAG 
对 角 线 切面 D。 

(3) 提取 纵向 视图 中 的 血管 壁 边 缘 

IVUS 纵向 视图 中 的 每 一 行 像素 即 为 一 帧 切片 图 像 与 该 纵向 视图 的 交 线 ， 其 对 应 关系 示 
意图 如 图 3-27 所 示 。 根 据 纵 向 视图 中 的 内 腔 边界 和 中 - 外 膜 边界 的 灰 度 同 其 周 于 像素 灰 度 
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相差 较 大 的 特征 ， 遍 历 纵 向 视图 中 的 各 像素 ， 判 断 识别 目标 边界 点 。 由 于 纵向 视图 中 的 目标 
边界 分 布 于 图 像 中 部 ， 所 以 从 图 像 中 轴线 开始 ， 分 别 向 左 和 向 右 进 行 逐 行 帝 历 ， 如 图 3-28 
所 示 。 对 于 当前 像素 (i, j) ， 其 灰 度 值 为 1(i, D, IG 81) 2G, J) 20, m ABE, WW 
目标 边界 点 ， 否 则 不 是 。 将 每 行 左右 两 部 分 的 像素 中 ， 第 一 个 符合 上 述 条 件 的 像素 记 为 内 腔 
边界 点 ， 第 二 个 记 为 中 - 外 膜 边界 点 。 经 实验 确定 的 取 值 区 间 为 [10, 20]。 图 3-29 是 
对 图 3-25 所 示 图 像 序列 的 四 个 纵向 视图 的 血管 壁 边 缘 提 取 结 
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图 3-27 纵向 与 横向 视图 的 对 应 关系 示意 图 















































Al3-28 逐 行 遍历 纵向 视图 像素 
| | BNET E 
BESI WE; | S | 
a) b) c) d) 


3-29 完成 管 腔 轮廓 提取 的 四 个 纵向 视图 
a) 垂直 切面 图 b) 水 平 切面 图 c) 左 对 角 线 切面 图 d) 右 对 角 线 切面 图 
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(4) 获取 横向 视图 中 的 初始 轮廓 

纵向 视图 的 轮廓 线 对 应 到 横向 视图 中 为 轮廓 点 ， 四 条 纵向 视图 轮廓 线 映 射 到 横向 视图 中 
为 四 个 轮廓 点 ， 如 图 3-30 所 示 。 在 得 到 各 帧 横向 视图 中 的 内 腔 和 中 -外 膜 初始 边界 点 以 
后 ， 依 次 连接 各 初始 边界 点 ， 获 取 初 始 轮廓 ， 如 图 3-31 所 示 ， 同 时 获得 各 帧 图 像 中 的 初始 
内 腔 边界 和 中 - 外 膜 边 界 。 图 3-32 是 对 图 3-25 所 示 图 像 序 列 的 横向 视图 中 初始 轮廓 的 提 
取 结 


横向 视图 


























图 3-30 纵向 与 横向 视图 轮廓 对 应 关系 示意 图 














到 3-31 ”由 初始 点 获取 初始 轮廓 
































图 3-32 IVUS 横向 视图 中 血管 壁 的 初始 轮廓 














a) 初始 轮廓 点 b) 初始 轮廓 
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(5) 基于 snake 的 初始 轮廓 演化 

将 各 帧 IVUS 图 像 中 血管 壁 的 初始 轮廓 作为 snake 模型 的 初始 形状 ， 通 过 使 预先 设 定 的 
能 量 函 数 最 小 ，snake 不 断 变形 ， 当 能 量 函 数 取 得 全 局 最 小 值 时 ，snake 模型 即 停留 在 目标 轮 
廊 处 ， 从 而 完成 对 各 帧 图 像 中 内 腔 和 中 - 外 膜 边 界 的 并 行 提取 。 

将 初始 轮廓 离散 成 由 IN 个 点 组 成 的 有 序 点 集 ， 则 snake 能 量 函 数 的 离散 表达 式 为 








N-1 





E = X (Bq (i) + EG] (3-6) 
式 中 ， 内 部 能 量 E, fE snake 在 变形 过 程 中 保持 连续 和 平滑 ， 其 归 一 化 表达 式 为 
_ald- le; 一 Ci-1 | | B | ci， 一 2ci +641 | 
E.G) = maxd ái 2maxd iot) 


AP, ¢,(x,, y) (i=1,2,…,N 2) ES i 4 snake 点 ; d 和 maxd 分 别 是 相 邻 snake 点 之 间 
的 平均 距离 和 最 大 距离 ， 在 每 次 迭代 结束 时 ， 它 们 的 值 都 被 更 新 ; a AB 是 权重 参数 。 式 
(3-3) 中 的 第 一 项 保证 变形 过 程 中 snake 的 连续 性 ， 使 snake 点 均匀 分 布 ， 不 致 产生 收缩 
的 现象 ; 第 二 项 是 曲线 二 阶 导 数 的 离散 形式 ， 保 证 变形 过 程 中 snake 的 光滑 性 。 由 于 进行 
了 归 一 化 ， 故 式 (3-7) 中 两 项 的 取 值 范围 都 在 [0,1] KEHA, AE aF e 的 取 值 区 间 
也 是 [0,1]. 

外 部 能 量 ,是 保证 snake 收敛 的 外 部 力 ， 它 决定 snake 的 移动 方向 ， 其 定义 为 
Hx; ,y;) IV Hx, y) | 

255 ^" 255/7 

AP, a, yi) AV IG, y;) 分 别 是 像素 (x;, y) 的 灰 度 和 灰 度 梯度 值 。 由 于 8 位 灰 度 图 像 的 
灰 度 和 灰 度 梯度 的 取 值 范围 分 别 为 [0, 255] 和 [0, 25542], WII IC, y) IV T(x,, y) 
分 别 进行 归 一 化 ， 使 其 取 值 范 围 为 [0, 1] 。y, A s[0,1] 是 权重 参数 。 

通过 使 能 量 函 数 乙 最 小 ，snake 在 内 外 力 的 共同 作用 下 从 初始 形状 开始 不 断 变形 ， 最 终 
停留 在 能 量 函 数 取 得 全 局 最 小 值 的 最 优 位 置 ， 即 为 目标 轮廓 ， 如 图 3-33 和 图 3-34 所 示 ， 
其 中 式 (3-3) 和 式 (3-4) 中 的 权重 参数 设 定 为 a=B6 =y = 入 =1， 即 各 能 量 项 的 权重 
相等 。 





E,, (i) ay 





(3-8) 














图 3-33 ”轮廓 演化 结果 1 





a) 初始 轮廓 b) 内 腔 轮 廓 演化 结果 c) 中 - 外 膜 轮 廓 演化 结 
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413-34 轮廓 演化 结果 2 
a) 初始 轮廓 b) 内 腔 轮廓 演化 结果 c) 中 -外 膜 轮廓 演化 结果 

















3.5.6 问题 与 展望 


对 于 血管 内 超声 图 像 序列 的 分 割 问题 ， 在 下 述 方面 仍 有 符 进 一 步 研究 : 

1) 提高 中 - 外 膜 边 界 的 分 割 精度 。 通 过 对 大 量 临床 图 像 的 实验 发 现 ， 对 血管 内 腔 边 界 
的 提取 结果 通常 均 优 于 中 -外 膜 边界 ， 这 是 由 于 内 腔 与 内 膜 的 差异 通常 比较 明显 ， 只 需 合理 
地 去 除 环 坚 伪 影 等 干扰 ， 便 可 较 准 确 地 提取 出 内 上 腔 边界 ， 而 中 - 外 膜 边界 的 精确 提取 依赖 于 
中 膜 的 形态 及 初始 轮廓 的 位 置 ， 奉 中 膜 在 图 像 中 表现 为 较 厚 的 低 灰 度 带 ， 且 初始 轮廓 定位 较 
接近 真实 轮廓 ， 则 分 割 结果 较 好 ， 和 否则 易 被 伪 边 缘 吸 引 。 如 何 进 一 步 提高 中 -外 膜 边 界 的 分 
割 精度 是 今后 研究 的 重点 。 

2) 初始 化 的 自动 化 。 到 目前 为 止 ， 大 多 数 分 割 方法 是 半自动 的 ， 轮 廓 的 初始 化 需要 人 
机 交互 完成 ， 这 样 必然 会 使 得 实验 结果 的 客观 性 、 准 确 性 和 可 重复 性 受到 试验 者 之 间 可 变性 
的 影响 。 

3) 图 像 的 在 线 分 制 。 在 线 分 割 是 指 在 得 到 网 像 的 同时 实时 完成 图 像 的 分 割 。 目 前 ， 血 
管内 超声 图 像 的 采集 与 分 割 大 多 是 两 个 独立 的 操作 过 程 ， 对 在 线 分 割 的 研究 并 不 多 见 。 

4) 分 割 方 法 的 软件 化 。 目 前 的 方法 多 数 是 处 于 研究 阶段 ， 并 没有 在 临床 上 得 到 广泛 的 
应 用 和 认可 ， 未 来 应 提高 分 割 方法 的 鲁 棒 性 和 灵活 性 ， 并 开发 适合 于 临床 使 用 的 软件 产品 ， 
从 而 辅助 血管 疾病 的 诊断 与 治疗 。 














3.6 超声 图 像 的 组 织 标定 


嘴 样 硬化 所 致 的 心 脑 血管 疾病 是 当今 严重 危害 人 类 生命 健康 的 疾病 之 一 。 它 是 一 种 影响 
血管 壁 的 炎症 过 程 ， 将 发 展 成 血管 腔 内 的 多 种 斑 块 ， 斑 块 有 可 能 破裂 或 继续 生长 使 管 腔 狭 
窗 ， 最 终 导 致 心绞痛 、 心 肌 梗塞 、 缺 血性 心肌 病 或 狗 死 。 对 费 样 硬化 斑 块 进行 精确 地 检测 和 
分 型 对 于 动脉 硬化 性 疾病 的 诊断 和 治疗 具有 重要 意义 。 

血管 内 超声 成 像 可 完整 显示 血管 壁 外 膜 和 中 膜 边界 、 内 膜 即 管 腔 以 及 两 者 之 间 的 斑 块 负荷 
情况 。 不 同性 质 的 血管 壁 组 织 对 超声 的 吸收 和 反射 不 同 ， 因 此 可 以 根据 接收 超声 信号 的 强 弱 以 
不 同 的 灰 阶 形式 显示 出 血管 壁 的 组 成 结构 ， 并 据 此 判断 病变 的 性 质 和 程度 典型 的 IVUS 图 像 如 
图 3-35 所 示 。 
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Al3-35 典型 的 IVUS 图 像 
a) 正常 血管 壁 ; b) 钙化 和 脂 质 斑 块 ; ce) 钙化 和 纤维 斑 块 











由 于 临床 采集 的 IVUS 图 像 序列 数据 量 巨 大 ， 且 图 像 受 噪声 污染 比较 严重 ,包含 多 种 影 
响 视觉 效果 的 伪 影 ， 同 时 由 于 拍摄 速度 极 快 ， 会 产生 大 量 无 诊断 价值 的 图 像 。 若 由 医生 手动 
对 IVUS 图 像 中 的 斑 块 进行 识别 、 描 述 和 分 型 ， 则 不 仅 工作 量 巨 大 ， 而 且 结 果 的 主观 性 强 ， 
可 重复 性 差 ， 易 受 操 作者 的 临床 经 验 和 专业 知识 的 影响 。 利 用 数字 图 像 处 理 技术 ， 对 异常 
IVUS 灰 度 图 像 中 的 斑 块 组 织 进行 正确 的 自动 识别 ， 并 按照 成 分 对 其 进行 分 类 ， 对 于 评价 斑 
块 的 易 损 性 、 预 测 其 进展 以 及 选择 适当 的 治疗 方案 具有 重要 意义 和 临床 应 用 价值 。 

与 其 他 血管 部 位 相 比 ， 冠 状 动脉 分 义 处 的 血 流 剪 切 应 力 波动 较 大 ， 易 形成 涡流 ， 是 粥 样 
硬化 斑 块 的 易 发 部 位 。 分 又 病变 指 的 是 狭窄 程度 大 于 50% 的 病变 同时 累及 主要 血管 及 其 开 
支 开 口 处 。 血 管内 超声 在 分 又 病变 的 检测 和 介入 治疗 中 发 挥 着 重要 的 作用 ， 通 过 IVUS 对 分 
叉 病变 进行 详尽 检查 ， 有 助 于 科学 地 选择 治疗 方案 。 对 IVUS 网 像 中 的 血管 分 又 进行 自动 检 
索 和 定位 ， 可 帮助 医生 迅速 定位 病变 部 位 ， 辅 助 对 血管 分 又 病变 的 治疗 。 

血管 支架 植 人 术 是 手术 治疗 冠状 动脉 粥 样 硬化 性 心脏 病 的 重要 方法 之 一 ， 用 来 支撑 血管 
壁 、 防 止 早 期 弹性 回 缩 、 血 管 堵塞 和 后 期 再 狭窄 等 ， 同 时 支架 植 人 也 是 完成 球 圳 血管 成 形 术 
的 主要 环节 。 但 是 术 后 六 个 月 内 动脉 的 再 狭窄 率 仍然 高 达 20% ~30% 。 对 IVUS KHR P KY 
架 进行 自动 识别 和 测量 ， 对 于 有 效 跟踪 和 检查 植 人 支架 部 位 、 评 价 介 入 治疗 效果 和 为 再 狭 罕 
制定 及 时 有 效 的 治疗 方案 等 具有 重要 意义 。 目 前 临床 常用 的 血管 支架 主要 有 人 金属 支架 和 药物 
洗 脱 支架 两 种 。 与 普通 的 金属 支架 相 比 较 ， 药 物 洗 脱 支架 成 功 解 决 了 支架 植 入 术 后 再 狭 罕 的 
问题 。 但 是 ， 由 于 这 些 支 架 是 由 聚 左 旋 乳 酸 制 成 的 ， 会 在 IVUS 图 像 中 产生 非常 微小 的 声 
影 ， 这 也 加 大 了 IVUS 图 像 中 支架 自动 检测 的 困难 。 


3.6.1 现 有 方法 的 分 类 
根据 所 采用 的 数据 类 型 的 不 同 ， 现 有 的 IVUS 组 织 标定 方法 可 分 为 两 类 ,下 面具 体 


介绍 。 

(1) 基于 灰 阶 图 像 的 方法 

基于 灰 阶 图 像 的 方法 即 采用 由 超声 信和 号 重建 出 的 灰 度 图 像 ， 通 过 分 析 图 像 纹 理 特征 的 变 
化 ， 结 合 不 同 斑 块 特征 的 先 验 知识 ， 完 成 对 斑 块 组 织 的 标定 。 一 般 首 先 采 用 灰 度 共生 和 矩阵 、 
局 部 二 值 模式 等 统计 学 相关 的 方法 和 基于 核 的 特征 提取 方法 对 IVUS 灰 阶 图 像 进 行 纹理 特征 
提取 ， 然 后 再 运用 模式 识别 中 的 分 类 技术 ， 对 纹理 特征 数据 进行 分 类 。 
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此 类 方法 的 局 限 性 在 于 由 超声 信号 重建 出 的 灰 度 图 像 内 容 很 大 程度 上 取决 于 IVUS 的 系 
统 参数 设置 ， 采 用 不 同 的 系统 参数 重建 同一 病人 的 图 像 时 ， 结 果 图 像 的 内 容 可 能 存在 很 大 差 
异 ， 同 时 重建 过 程 也 可 能 会 引入 多 种 伪 影 。 由 于 灰 度 图 像 较 易 获 取 ， 且 其 纹理 描述 较为 简 
单 ， 因 此 这 种 方法 在 实际 应 用 中 较为 普遍 。 

(2) 基于 射频 信号 的 方法 

利用 由 超声 导管 采集 的 原始 射频 (Radio Frequency, RF) 信号 ， 进 行 特征 提取 ， 完 成 
对 不 同 斑 块 组 织 的 识别 和 描述 ， 或 者 在 利用 射频 信和 号 重建 灰 度 图 像 的 同时 ， 通 过 分 析 纹 理 特 
征 完 成 对 血管 壁 组 织 的 分 类 。 例 如 ，Korte 等 ”提出 通过 评估 冠状 动脉 血管 壁 的 局 部 应 变 来 
识别 不 同 的 斑 块 成 分 ， 被 称 为 弹性 成 像 技术 。Nair 等 ”利用 自 回归 模型 从 RF 信号 中 获得 一 
个 信号 窗 的 功率 谱 数 据 集 (由 0 ~ 100 MHz 的 200 个 样本 频率 组 所 组 成 ) ， 从 中 提取 八 个 参数 
(如 最 大 功率 、 梯 度 等 ) 作为 特征 用 来 分 类 。Spencer'” 利用 谱 分 析 的 方法 ， 对 不 同 的 特征 
进行 了 比较 ， 包 括 平均 功率 、 最 大 功率 、 光 谱 和 斜率 和 0 Hz 截取 ， 其 实验 结果 证 明 0 Hz 光谱 
斜率 是 最 佳 分 辩 特 征 。Zhang 等 评估 血管 的 整体 形态 ， 从 而 检测 斑 块 和 动脉 外 膜 以 及 描 
述 不 同 种 类 的 组 织 ， 而 组 织 标定 是 利用 灰 度 共生 和 矩 阵 和 源 于 布朗 运动 的 分 形 维 数 完成 的 。 
Pujol 等 (通过 局 部 二 值 模式 和 高 性 能 的 分 类 器 来 获得 快速 的 分 类 。 

此 类 方法 避免 了 在 图 像 重建 过 程 中 由 于 点 差 值 所 引入 的 运动 伪 影 ， 而 且 由 于 原始 数据 的 
高 清晰 度 ， 小 区 域 斑 块 也 可 被 分 辨 出 来 。 但 是 ， 血 管内 超声 基本 的 射频 信号 被 转化 为 标准 显 
示 的 常规 灰 度 图 像 ， 虽 然 对 于 超声 信号 的 高 级 分 析 (包括 射频 信号 、 背 向 散射 信号 以 及 弹 
性 特征 等 ) ， 可 进一步 了 解 组 织 特征 ， 但 是 并 非 所 有 临床 使 用 的 IVUS 成 像 系 统 都 允许 采集 
原始 射频 信号 ， 因 而 限制 了 此 类 方法 的 广泛 应 用 。 


3.6.2 斑 块 纹理 特征 的 提取 和 描述 


IVUS 灰 阶 图 像 不 包含 颜色 信息 ， 并 且 由 于 图 像 采 集 速 度 极 快 ， 导 致 前 后 帧 之 间 非 常 相似 ， 
因而 无 法 利用 颜色 特征 和 形状 特征 作为 组 织 标定 的 量化 特征 。IVUS 灰 阶 图 像 中 包含 大 量 纹理 信 
息 ， 且 正常 组 织 与 病灶 组 织 的 纹理 差异 明显 ， 因 此 可 利用 纹理 信息 作为 组 织 标定 的 重要 依据 。 

纹理 特征 反映 了 图 像 中 物体 表面 灰 度 的 某 种 变化 ， 目 前 主要 的 纹理 特征 提取 方法 可 分 为 
结构 分 析 法 、 统 计 分 析 法 、 模 型 法 和 频 域 分 析 法 四 大 类 ， 具 体 介绍 如 下 : 

1) 结构 分 析 法 是 把 复杂 的 纹理 拆 分 成 许多 简单 的 纹理 基 元 ， 并 把 这 些 简单 基 元 按照 某 
一 规律 重复 排列 组 合成 复杂 纹理 ， 它 需要 应 用 模式 识别 和 编译 原理 中 的 句法 理论 ， 在 人 工 纹 
理 研 究 中 得 到 广泛 应 用 ， 在 自然 纹理 研究 中 只 作为 一 种 辅助 手段 。 

2) 统计 分 析 法 是 根据 图 像 邻 域 像素 灰 度 值 的 相互 关系 以 及 分 布 规律 ， 找 出 部 分 统计 量 
对 图 像 纹理 进行 表示 的 方法 ， 它 利用 纹理 的 统计 特性 和 规律 ， 主 要 用 来 描述 细致 但 没有 规则 
的 自然 纹理 。 

3) 模型 法 是 表示 某 一 个 像素 的 灰 度 与 其 邻 域 像素 存在 的 相互 依存 关系 ， 将 模型 参 
为 特征 来 表达 纹理 ， 并 把 模型 参数 值 赋 给 纹理 图 像 ， 常 用 的 参数 估计 模型 有 自 回 归 模 型 
尔 可 夫 随 机 场 模 型 和 分 形 模型 等 。 

4) 频谱 分 析 法 是 以 傅 里 叶 变 换 为 基础 ， 利 用 信和 号 处 理 技术 ， 计 算出 频谱 峰值 处 的 本 
限 、 峰 值 与 原点 的 距离 平方 、 峰 值 处 的 相位 、 两 个 峰值 之 间 的 相 角 差 等 来 获得 在 空域 不 易 获 
得 的 纹理 特征 ， 常 用 的 频谱 法 主要 包括 傅 里 叶 功 率 谱 法 、Gabor 变换 、 塔 式 小 波 变换 、 树 式 
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小 波 变换 等 。 

IVUS 图 像 具 有 纹理 复杂 、 变 化 多 样 、 难 以 描述 等 特点 ， 因 此 选取 合适 的 纹理 特征 提取 
方法 进行 有 效 地 纹理 描述 对 于 实现 血管 组 织 的 自动 标定 具有 重要 意义 。 当 对 IVUS 图 像 中 的 
血管 壁 组 织 进行 分 类 时 ， 所 提取 的 组 织 特征 应 具有 旋转 不 变性 和 尺度 不 变性 。 本 节 结 合 采 用 
临床 图 像 的 实验 结果 ， 重 点 介绍 分 别 采用 灰 度 共生 和 矩阵 、 局 部 二 值 模式 和 Gabor 滤波 提取 
IVUS 灰 阶 图 像 纹 理 特征 的 方法 。 

(1) KEIER 

灰 度 共生 和 矩阵 〈 GrayLevel Co - occurrence Matrix, GLCM) 是 通过 研究 灰 度 的 空间 相关 
特性 来 描述 纹理 的 常用 方法 。 其 主要 思想 是 利用 图 像 中 一 个 特定 方向 和 距离 的 两 点 的 灰 度 级 
来 创建 一 个 共生 直方 图 ， 可 以 看 做 是 对 灰 度 级 对 的 联合 概率 密度 函数 的 估计 。 在 IVUS 图 像 
中 ， 利 用 冠状 动脉 硬化 斑 块 在 图 像 中 所 表现 出 来 的 灰 度 空间 相关 性 来 提取 图 像 特征 。 假 设 
IVUS 图 像 了 的 大 小 为 WxwN 像素 ， 灰 度 级 为 C 级 ， 则 灰 度 共生 和 矩阵 己 为 

P(i,j,D,0) =P(I(1,m) =i and I(1 + Dcos(0) ,m + Dsin(@) ) =j) (3-9) 
AH, IU, m) 是 点 (1, m) 的 灰 度 ; D 是 两 点 之 间 的 距离 ; 9 是 角度 。P 是 一 个 G x G WE 
阵 ， 选 定 D 和 6， 即 可 得 到 相应 间距 及 角度 的 灰 度 共生 和 矩 了 泗 。 为 了 便于 计算 ,一 般 在 0 = 
10°,45°,90°,135°| 四 个 方向 选取 不 同 的 距离 Do 

为 了 更 直观 地 描述 纹理 状况 ， 从 灰 度 共生 和 矩阵 中 可 导出 一 些 反映 矩阵 状况 的 参数 ( 包 
Jh. BERE. GRAB. TER. ARERR) 作为 纹理 特征 值 ， 进 行 后 续 的 分 类 和 
VUL ETE, EW PC, D) 表示 灰 度 矩阵 了 中 第 i 行 第 j 列 元 素 的 值 ， 则 常用 的 参数 包括 : 

1) 能 量 ， 其 公式 如 下 : 




















far = > PGi) (3-10) 
能 量 反映 了 IVUS 图 像 的 均匀 程度 和 纹理 粗细 度 ， 了 解 斑 块 的 分 布 情况 。 
2) Wi, HARUT: 
fa = - 2 P(i,) leP(i,) (3-11) 
hse IVUS 图 像 中 纹理 的 非 均匀 程度 或 复杂 程度 。 
3) AE, HARUT: 
fuxw 7 93 ] T yD (3-12) 
逆差 矩 表示 IVUS 图 像 的 局 部 均匀 性 ， 即 度量 纹理 局 部 变化 的 大 小 ， 该 值 较 大 表示 图 像 纹 理 
的 不 同 区 域 之 间 缺 少 变化 ， 局 部 非常 均匀 。 
4) 惯性 矩 ， 其 公式 如 下 : 








Js = 2, ( - D PC) (3-13) 
(PE AE JRE HE AE AE (eL A REEL BUR e, sc I EE e RE RACE RU ARE 
5) 相关 性 ， 其 公式 如 下 : 
—— 
PES CB) - By) PGS) (3-14) 


0,0, 


od 
其 中 必 = Did PGS, = LjhPug.e = 之 G-n? PGDE = 之 
i J J l i J 


j 
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G - n, 2, PG 分 别 是 归 一 化 灰 度 共生 和 矩阵 边缘 分 布 的 均值 和 标准 差 。 相 关 性 反映 了 图 像 


PUSHED 

常 IVUS MGI cb LOBOS HO A H in. EEUU ERE HO EE eo co e. n 
图 3-36 所 示 ， 并 设置 不 同 的 距离 参数 来 测试 GLCM 在 IVUS 纹理 特征 提取 方面 的 性 能 ， 进 
而 确定 最 佳 参数 。 由 图 3-37 TUAE, Æ GLCM 在 某 方向 上 的 主 对 角 线 元 素 值 较 小 ， 则 说 
明 该 方向 上 的 灰 度 变化 较 大 ， 图 像 纹理 较 细 ; 反之 则 该 方向 上 灰 度 变化 的 频 度 低 ， 纹 理 较 
TH; 若 偏 离 主 对 角 线 方向 的 元 素 值 较 大 ， 则 纹理 较 细 。 不 同 距离 下 灰 度 共生 和 矩阵 二 次 统计 量 
的 结果 曲线 如 图 3-38 所 示 ， 当 D =5 和 D=8 时 ， 各 类 斑 块 的 二 次 统计 量 平稳 ， 且 特征 值 具 
有 和 较 好 的 分 辨 力 ， 所 获得 的 纹理 特征 最 具 代 表 性 。 为 了 减少 特征 空间 的 维 数 ， 将 9 = 10°, 
45° ,90° ,135° | 四 个 方向 的 特征 值 进行 平均 ， 作 为 GLCM 的 均值 。 









































3-36 ”会 斑 块 的 局 部 IVUS 图 
a) 钙化 斑 块 b) 纤维 化 斑 块 c) 脂 质 斑 块 
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图 3-37 IVUS FRAY IRE SEE ABE 
a) 灰 度 共生 矩阵 原理 示意 图 b) 一 帧 含 钙化 斑 块 IVUS PMR YD BE EE JR ME 

D=5 Fil D =8 时 各 类 斑 决 的 GLCM 二 次 统计 量 见 表 3-1。 表 中 可 以 看 出 ， 钙 化 斑 块 在 明 
暗 度 上 比 其 他 类 型 的 斑 块 表现 都 要 突出 ， 据 此 可 以 区 分 钙化 和 其 他 斑 块 ; 纤维 斑 块 的 能 量 相 
比 于 其 他 斑 块 较 低 ; 而 脂 质 斑 块 的 惯性 矩 相 比 于 其 他 斑 块 较 小 ， 但 不 具有 明显 的 可 分 性 。 

表 3-1 D=5 和 D=8 时 各 类 斑 块 的 GLCM 二 次 统计 量 

量 Jil 惯 性 OR d X 性 明 m 度 wi 差 E 
D=8 D=5 D=8 D=5 D=8 D=5 D=8 D=5 D=8 D=5 D=8 



































能 
=5 





钙化 | 0. 1378 | 0. 1288 | 3. 7015 | 3. 8265 | 5.2430 | 7.4502 | 0.0493 | 0.0456 | 531.32 | 483.96 | 0.6077 |0. 5616 
纤维 化 | 0.0139 | 0.0146 | 4. 5233 | 4. 4621 | 5.3552 | 5.9464 | 0.0836 | 0.0768 | -2. 6949 | 3.3978 | 0.4135 | 0.4051 
脂 质 | 0.0356 | 0.0413 | 3. 7024 | 3. 6915 | 3.4395 | 4.4424 | 0.1366 | 0.1043 | 5.5591 |44. 7528) 0.4912 | 0.4727 
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图 3-38 不 同 距离 下 灰 度 共生 和 矩阵 二 次 统计 量 的 结果 曲线 


(2) 局 部 二 值 模 式 

局 部 二 值 模式 (Local Binary Patterns, LBP) 是 用 来 描述 图 像 局 部 纹理 特征 的 算 子 。LBP 
最 初 定 义 于 像素 的 8 邻 域 中 ， 以 中 心 像素 的 灰 度 值 为 闵 值 ， 将 周围 8 个 像素 的 值 与 其 比较 ， 
如 果 周 围 像 素 的 灰 度 值 小 于 中 心 像素 的 灰 度 值 ， 该 像素 位 置 就 被 标记 为 0， 否则 标记 为 1。 
将 阔 值 化 后 的 值 分 别 与 对 应 位 置 像素 的 权重 相 乘 ，8 个 乘积 的 和 即 为 该 邻 域 的 LBP 值 。 

为 了 改善 原始 LBP 无 法 提取 大 尺寸 结构 纹理 特征 的 局 限 性 ，Oijala 等 5 对 LBP 作 了 修 
改 ， 并 形成 了 系统 的 理论 。 在 一 幅 灰 度 图 像 中 ， 定 义 一 个 半径 为 R(R >0) 的 圆 环 形 邻 域 ，P 
(P >0) 个 邻 域 像素 均匀 分 布 在 圆周 上 ， 如 图 3-39 所 示 。 设 邻 域 的 局 部 纹理 特征 为 7， 则 7 
可 以 用 该 邻 域内 像素 灰 度 的 联合 分 布 密度 来 定义 ， 即 
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T=i(g,,80,... ,Bp-1) (3-15) 
式 中 ，g. 为 该 邻 域 的 中 心 像素 的 灰 度 值 ，g,(i=0,1,.. .了 ) 为 P 个 邻 域 像素 的 灰 度 值 。 

































































R=1,P=8 
图 3-39 LBP 算 子 不 同 的 圆 环形 邻 域 
随 着 邻 域 半径 的 增 大 ,像素 之 间 的 相关 性 逐渐 减 小 。 因 此 ， 在 较 小 的 邻 域 中 即 可 获得 绝 


大 部 分 纹理 信息 。 在 不 丢失 信息 的 前 提 下 ， 如 果 将 邻 域 像素 的 灰 度 值 分 别 减 去 邻 域 中 心 像素 
的 灰 度 值 ， 则 局 部 纹理 特征 可 以 表示 为 





T=t( 8.80 ^E». 18-1 8.) (3-16) 
假设 各 个 差 值 与 g. 相 互 独立 ， 则 上 式 可 分 解 为 
T=t( 8.) tC 80 -— Ber 8 1 一 Se) (3-17) 


由 于 代表 图 像 的 亮度 值 ， 且 与 图 像 局 部 纹理 特征 无 关 ， 式 (3-13) 所 描述 的 纹理 特征 可 以 
直接 表示 为 差 值 的 函数 ， 公 式 如 下 : 











T~i(g0 d ass ala Be) (3-18) 
为 了 使 纹理 特征 不 受 灰 度 值 单调 变化 的 影响 ， 只 考虑 差 值 的 符号 ， 其 公式 如 下 : 
T~i(s(g0 mE eer 8 oa -8.)) (3-19) 


其 中 
1, if g,-g,20 
(BiB) = Vy if ee, (3-20) 
AP, s( +) EATS PRB, Pub ex BR JR BE TELS IR IR i JE TEL 25 A8 OT JR BEY E A OF 
移 具有 不 变性 ， 而 且 对 局 部 纹理 的 描述 具有 对 均匀 亮度 变化 的 不 变性 。 那 么 ， 函 数 s(g, - 
go) 乘 以 因子 2 ， 则 得 到 唯一 表征 局 部 纹理 特征 的 LBP 值 ， 公 式 如 下 : 














N-1 
LBP, , = > slg; =g.) 2 (3-21) 
i=0 


由 式 (3-17) PJA, LBP, 可 以 产生 2 种 不 同 输出 ， 对 应 局 部 近邻 集中 N 个 像素 形成 的 2” 
个 不 同 的 二 进 制 模 式 。 知 图 像 发 生 旋转 ， 那 么 中 心 像素 点 的 输出 值 发 生变 化 ， 因 此 为 了 使 
LBP Xt FARRER RIS EAB HE, Ojala 等 .3 引入 了 如 下 定义 : 

LBP% , 2 min| ROP(LBP, ,,i) |i=0,1,... ,N - 1| (3-22) 
其 中 ROP(x, 1) AN « AB i fic, (A Ojala 进一步 研究 发 现 LBP” "输出 值 的 频率 差异 太 大 ， 
由 此 提出 了 “uniform (统一 ) ”模式 的 LBP 描述 方式 “如下: 
1 


LEE 


= (3-23) 
' N +1 ,else 


; 
X 
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UCLBP, 4) = | s(gy-1 78.) -5(80 - 8.) | P: [s (g: -8.)-8s(8i-178.)| (3-24) 
即 如 果 模 式 对 应 的 二 进 制 串 中 0 和 1 变换 的 次 数 小 于 两 次 ， 就 是 uniform 模式 ; 否则 不 是 。 
uniform 模式 不 仅 可 以 描述 绝 大 部 分 的 纹理 信息 ， 而 且 上 共有 较 强 的 分 类 能 力 ， 特 征 提取 后 的 
图 像 显 示 出 在 结构 形态 和 均匀 性 上 离散 的 响应 。 

LBP 具有 运算 简单 、 效 率 高 、 特 征 维 数 低 、 能 有 效 地 描述 较为 精细 的 局 部 纹理 、 对 图 像 
的 旋转 具有 不 变性 且 可 多 尺度 地 描述 纹理 等 特点 ， 因 此 可 用 来 描述 IVUS 图 像 局 部 的 细节 纹 
理 信息 。 以 R=1, P=8 为 例 ， 提 取 LBP 特征 向 量 的 步 又 如 下 : 对 于 图 像 中 的 每 个 像素 ， 将 
其 3 x3 邻 域 内 的 8 个 像素 的 灰 度 值 与 其 进行 比较 ， 若 周围 像素 值 大 于 中 心 像 素 值 ， 则 该 像 
素 点 的 位 置 被 标记 为 1， 和 否则 为 0。 这 样 ，3 x3 邻 域内 的 8 个 点 经 比较 可 产生 8 位 二 进 制 数 ， 
根据 式 (3-19) 即 得 到 该 中 心 像素 的 LBP 值 。 当 LBP 的 邻 域 半 径 和 邻 域 点 数 取 不 同 的 值 
时 ， 计 算出 图 像 中 所 有 像素 点 的 LBP 值 ， 即 得 到 该 图 像 的 LBP 纹理 特征 向 量 。 

XF IVUS 图 像 进行 LBP 变换 ， 为 了 使 特征 维 数 较 低 且 具 有 较 好 的 分 辨 率 ， 将 LBP 变换 后 
的 图 像 中 标记 点 像素 的 灰 度 值 作 为 特征 点 ， 用 于 训练 分 类 器 ， 通 过 局 部 灰 度 的 变化 判断 斑 块 
的 类 型 。 可 见 随 着 半径 民 的 增 大 和 邻 域 点 数 己 的 增多 ， 网 像 的 纹理 被 不 断 加 深 ， 局 部 纹理 
被 放大 ， 细 小 的 纹理 被 忽略 ， 对 于 帧 VUS 图 像 进 行 不 同 参 数 的 LBP 处 理 结果 如 图 3-40 
所 示 。 










































































到 3-40 XŤ3 Wi IVUS 图 像 的 进行 不 同 参数 的 LBP 处 理 结果 
a) 原始 图 像 b) R=1, P=8 c) R=2, P=16 d) R=3, P=24 
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LBP 在 提取 IVUS 网 像 纹理 特征 方面 的 不 足 在 于 ， 通 过 单一 映射 反映 局 部 纹理 特征 ， 无 
法 反映 各 类 斑 块 在 方向 上 的 变化 ; 当选 取 的 邻 域 点 数量 已 值 较 大 时 ， 计 算 耗 时 长 ， 且 影响 
分 类 性 能 ， 需 要 选取 合适 的 邻 域 点 数量 才能 较 好 地 提取 纹理 特征 。 

(3) 分 形 分 析 

分 形 分 析 是 描述 网 像 纹 理 的 常用 工具 ， 它 是 通过 分 形 维 数 来 进行 描述 的 。 分 形 维 数 是 复 
杂 形 体 不 规则 性 的 量度 ， 因 此 可 以 用 来 描述 IVUS 图 像 的 复杂 度 和 斑 块 的 差异 性 。 对 分 形 维 
数 的 计算 是 利用 分 形 分 析 来 描述 纹理 的 主要 问题 ， 目 前 主要 有 以 下 两 种 方法 : 

1) 计 盒 法 ， 即 分 形 结构 的 每 一 部 分 被 放置 在 N 个 大 小 不 同 的 方 格 中 〈 边 长 为 >) rf 
N 存在 以 下 相关 性 : 























Nr? =1 (3-25) 
式 中 ,，D =lgN/lg(1/7) 是 自 相似 维 数 ，N 是 + 的 函数 ， 可 通过 计算 曲线 N ~ r 的 斜率 ， 得 到 
分 形 维 数 。 
2) 源 于 布朗 运动 的 分 形 维 数 ， 即 将 分 形 维 数 看 做 是 在 不 同 尺度 上 点 对 pi = (x ,为 ) 和 
ps = (% ,3) 的 绝对 灰 度 值 差 ， 即 1(p,) - 1(p,) 。 分 形 布朗 表面 满足 以 下 关系 : 
E( |1(p,) -Ip |)=( /0 7x) 08 70). (3-26) 
stp, E 是 均值 ,有 是 Hus 系数 ; D = 3 -H. 可 由 IgE (|1(p) - Ip.) |) RI lg 
Gam) + Ory) IAS AVA RH Hurst 系数 。 
(4) 局 部 累积 
将 图 像 投影 到 一 个 二 维 多 项 式 基 函 数 上 获得 的 参数 集 定义 为 矩 59 。 若 任何 一 组 完整 的 
组 矩 要 升 到 给 定 的 阶 数 ， 它 可 以 利用 任何 其 他 组 矩 获 得 相同 阶 数 。 局 部 累积 矩 分 为 直接 累积 
和 反 向 累积 两 种 。 由 于 直接 累积 在 输入 数据 时 对 伟人 误差 和 小 扰动 较为 敏感 ， 所 以 一 般 选 择 
FARR POHER 1 为 a 行 6 列 的 矩阵 ， 反 向 累积 矩 的 阶 数 为 (k -1，1-1) ,是 矩阵 的 
行 从 底部 向 上 累积 的 次 数 ，! 是 矩阵 的 列 从 最 右 列 向 左 累积 的 次 数 ， 即 
I,[a-i,j]—L,[a-i,j] +1,la-i+1,j] 向 上 累积 天 次 
L,[1,5-j] —L,[1,5 -j] *L,[1,5 -j 1] HERRIK 
BEP, — B BCRIUBHIE RT FHS DX EA AH RISE RE BED ER DC, Caeli 提出 用 一 种 
d£ ESE PEE REORUM EA S, HARRER 1, 和 一 个 基于 双 曲 正切 函数 的 非 线性 


处 理 器 | ch (o (L, -7,)) | 对 图 像 中 的 感 兴趣 区 域 进行 平均 处 理 ，o 是 控制 函数 形状 的 参数 。 
如 果 整 幅 图 像 计算 了 n= -i 个 矩 ， 则 图 像 特 征 向 量 的 维 数 就 是 n。 这 种 方法 会 将 IVUS 图 
像 映射 到 一 个 高 维 的 特征 空间 ， 因 此 在 进行 组 织 分 类 之 前 需要 对 特征 空间 进行 降 维 。 

以 上 四 种 方法 都 和 统计 学 相关 ， 可 对 IVUS 图 像 中 的 纹理 特征 进行 详细 描述 ， 并 可 评价 
图 像 边 缘 。 下 面 介绍 基于 核 的 特征 提取 技术 ， 这 种 方法 的 基本 思想 是 设计 一 组 滤波 器 ， 每 个 
滤波 融 只 提取 一 个 特定 特征 。 

(5) 高 斯 微分 

尺度 空间 理论 是 用 于 处 理 图 像 在 不 同 尺度 的 结构 ， 相 当 于 把 图 像 作为 一 个 单 参数 族 的 平 
滑 后 图 像 进行 处 理 。 尺 度 空间 表达 式 是 通过 用 于 压制 细小 尺度 的 平滑 核 的 大 小 将 其 参数 化 。 

由 于 高 斯 核 具 有 线性 和 空间 平移 不 变性 ， 并 且 可 将 大 斥 度 结构 以 固定 的 方式 与 小 尺度 结 
构 相 关联 ， 因 此 高 斯 核 适 用 于 定义 尺度 空间 ”: 。 高 斯 核 和 其 导数 是 一 种 尺度 空间 的 平滑 内 
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(3-27) 


























核 ， 并 且 可 将 小 尺度 细节 不 断 压 制 。 
设 f:R" 一 R 表示 任意 给 定 的 信号 ， 尺 度 空间 表示 为 L:RY xR, >R, SE X. L(. ;0) =f, 
则 有 下 式 : 











L(. st) =g(. 3t) xf (3-28) 
式 中 ,1 是 尺度 参数 ; g 是 高 斯 核 ， 在 二 维 或 多 维 空间 中 ，g 可 写 做 如 下 形式 : 


al 1 Ng 
-7 = A 9E 


l ye Y= = 

(27t)? (2mt)? 

尺度 参数 的 平方 根 o = 火 是 高 斯 核 g 的 标准 差 。 通 过 创建 尺度 空间 ， 增 大 尺度 参数 可 抑 
制 小 尺度 信息 。 在 不 同方 向 对 高 斯 核 求 导 ， 可 以 提取 IVUS 图 像 中 不 同 尺 度 的 结构 特征 。 

(6) 小 波 变换 

小 波 变换 是 一 种 多 分 辨 率 信 号 分 析 工 具 ， 具 有 良好 的 时 频 局 部 化 、 尺 度 变换 和 方向 特 
征 ， 是 分 析 图 像 纹理 的 有 力 工 具 。 它 可 通过 伸缩 和 平移 等 运算 功能 对 图 像 进行 多 斥 度 细 化 分 
析 ， 为 不 同 尺 度 上 信号 的 分 析 和 表征 提供 了 精确 和 统一 的 框架 。 相 比 于 傅 里 叶 变换 ， 小 波 变 
换 可 覆盖 整个 频 域 和 时 域 。 同 时 ， 小 波 变换 可 平衡 时 间 和 频率 ， 利 用 多 尺度 变换 对 信和 号 进行 
更 好 的 表达 。 

利用 小 波 变换 可 有 效 地 对 IVUS 图 像 进 行 纹理 分 析 。 在 文献 [57] 中 ， 研 究 者 利用 小 波 
变换 和 K -均值 聚 类 的 方法 生成 了 IVUS 组 织 学 彩色 图 ， 并 有 效 地 分 辨 出 钙化 、 纤 维 化 和 脂 
质 斑 块 。 

(7) Gabor 滤波 器 

Gabor 滤波 器 是 一 种 依赖 于 图 像 轮廓 的 尺度 和 方向 的 多 分 辨 率 分 析 工 具 ， 它 是 由 一 个 被 
二 维 高 斯 包 络 调 相 的 具有 确定 方向 和 频率 的 二 维 正弦 平面 波 所 构成 。 二 维 Gabor 滤波 器 的 表 
达 式 为 





g(x;t) = (3-29) 









































h(x,y) -apl (JI "s(x,y) (3-30) 
其 中 
s(x,y) =exp[ -i27(Ux + Vy)] 
(3-31) 





Q = arctan £ 
U 


UP, o 是 标准 偏差 ; V FV RRR IE 5% iS AY EB, o 是 频率 的 角度 。 二 维 Gabor 
滤波 器 具有 在 空间 域 和 频率 域 同时 取得 最 优 局 部 化 的 特征 ， 因 此 能 够 很 好 地 描述 对 应 于 空间 
频率 、 空 间 位 置 及 方向 选择 性 的 IVUS 图 像 的 局 部 结构 信息 。 

Gabor 滤波 器 具有 多 尺度 特性 ， 且 IVUS 图 像 的 内 容 较 为 复杂 ， 
因而 分 别 选取 0°*、45°*、90? 和 135° 四 个 方向 ,同时 设置 四 种 尺度 
因数 (0.4, 0.4), (0.45, 0.45), (0.5, 0.5) 和 (0.55, 0.55), 
一 帧 IVUS 图 像 经 过 Gabor 滤波 得 到 16 幅 不 同 尺度 和 方向 的 对 应 
图 像 ， 将 每 幅 图 像 特征 点 的 灰 度 值 作为 纹理 特征 值 。 图 3-42 是 对 
图 3-41 所 示 的 一 帧 IVUS 图 像 的 处 理 结果 。 可 以 看 出 ， 斑 块 组 织 
对 方向 和 尺度 是 较为 敏感 的 ， 在 45* 和 135° 方 向 ， 斑 块 的 表现 更 为 M > 
突出 ， 钙 化 斑 块 的 灰 度 特征 得 到 加 强 ， 随 着 尺度 的 增 大 ， 斑 块 表 “图 3-41 一 帧 IVUS 图 像 
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现 逐 渐 减 弱 ; 0* 和 90° 方 向 的 Gabor 滤波 对 IVUS 图 像 的 纹理 特征 有 削弱 功能 ， 图 像 不 再 具有 明 
显 的 纹理 特征 ， 且 随 着 尺度 的 增 大 纹理 特征 削弱 越 严重 ;滤波 太 度 较 小 时 特征 提取 的 效果 较为 
理想 。 




















图 3-42 采用 不 同 尺 度 和 方向 的 Gabor 滤波 器 对 图 3-41 中 图 像 的 处 理 结 果 。 





3.6.3 分 又 纹理 特征 的 提取 和 描述 


血管 分 又 的 IVUS 横向 视图 、 极 坐标 视图 和 纵向 视图 如 图 3-43 所 示 ， 在 含 血 管 分 叉 的 
IVUS 横向 视图 中 ， 血 管 分 又 的 形态 特征 跟 偏心 度 有 很 大 的 关系 ， 分 又 部 分 的 偏心 度 远 高 于 
无 分 叉 部 分 。 因 此 为 了 便于 以 角度 为 单位 分 析 血 管 的 径 向 纹理 特征 ， 可 把 含 分 又 IVUS 横 截 
面 图 像 转 换 到 极 坐 标 系 中 ， 得 到 极 坐 标 视图 ， 如 图 3-43c 所 示 。 然 后 ， 以 1° 为 单位 ， 将 极 
坐标 视图 分 割 成 360 个 小 区 域 ， 构 成 样本 库 ， 对 是 否 为 分 叉 部 分 进行 人 工 标记 ， 分 叉 的 区 域 
标记 为 1， 和 否则 为 0。 最 后 ， 采 用 LBP， 当 邻 域 半 径 和 邻 域 点 数 取 不 同 的 值 时 ， 计 算出 图 像 
中 所 有 像素 点 的 LBP 值 ， 即 得 到 该 图 像 的 LBP 纹理 特征 向 量 ， 组 成 样本 库 。 


3.6.4 支架 纹理 特征 的 提取 和 描述 


在 IVUS 图 像 中 ， 支 架 完 全 扩张 后 位 于 管 腔 贴 近 血 管 壁 内 膜 的 位 置 ， 形 成 男 一 个 边界 ， 
包含 支 染 的 两 帧 IVUS 图 像 如 图 3-44 所 示 。 人 金属 支架 为 超声 的 强 反 射 体 ， 超 声 图 像 呈 现 为 
治 血管 周围 走行 的 回声 点 或 回声 狐 。 由 于 设计 和 材料 的 不 同 ， 每 种 支架 的 表现 略 有 差异 。 管 
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型 支架 或 网 眼 支架 表现 为 局 部 的 金属 样 点 状 回声 ， 如 图 3-44a 所 示 ， 缠 绕 型 支架 则 表现 为 
与 血管 壁 小 断面 相对 应 的 弧 形 回声 ， 与 钙化 声 影 类 似 ， 支 架 柱 后 方 也 有 回声 信和 号 失落 区 0 ， 
如 图 3-44b 所 示 。 




















Polar image 





a) 














2413-43 显示 血管 分 叉 的 IVUS 横向 视图 、 极 坐标 视图 和 纵向 视图 
a) b) 两 帧 横向 视图 c) [Eb b) 的 极 坐标 视图 d) 纵向 视图 



































3-44 包含 支架 的 两 帧 IVUS 图 像 
a) 管 型 支架 9 ; b) 缠绕 型 支架 














首先 从 IVUS 图 像 序列 中 手动 分 割 出 相同 大 小 、 包 例文 架 的 矩形 区 域 和 不 包含 支架 的 拢 
形 区 域 ， 构 成 支架 样本 库 ， 其 中 含 支 架 的 样本 标记 为 1， 不 含 文 架 的 样本 标记 为 0。 然后， 
如 图 3-44b 所 示 ， 由 于 IVUS 图 像 中 支架 支撑 的 平均 灰 度 值 要 高 于 管 腔 内 无 支架 区 域 的 灰 度 
值 ， 因 此 可 使 用 14 种 Haar -like 矩形 特征 原型 ， 即 4 个 边缘 特征 ，8 个 线性 特征 和 2 个 中 心 
特征 ， 分 别 对 含 支 架 和 不 含 支架 的 样本 图 像 提 取 纹 理 特征 ， 并 使 用 积分 图 实现 特征 数值 的 快 
速 计算 。 

Haar - like 特征 是 计算 机 视觉 领域 一 种 常用 的 特征 描述 算 子 ， 它 最 早 是 由 Papageorigiou 
等 "提出 并 应 用 于 人 脸 描述 。 常 用 的 Haar — like 特征 可 以 分 为 三 类 ， 边缘 特 征 、 线 性 特征 
和 中 心 环绕 特征 5 ， 分 别 如 图 3-45 、 图 3_46 和 图 3_47 所 示 。 可 以 看 出 ， 每 个 特征 模板 都 
140 




















由 白色 和 黑色 两 个 矩形 区 域 组 成 ， 由 于 特征 模板 可 以 在 图 像 区 域内 任意 位 置 以 任意 大 小 放 
置 ， 所 以 训练 或 检测 图 像 越 大 ， 特 征 数目 也 会 越 大 。 


ia ^ 


图 3-45 边缘 特征 原型 


= HM N 


+O On @ 


图 3-46 线性 特征 原型 '”] 图 3-47 中心 特征 原型 '3] 












































倾斜 角度 为 0* 和 45° 的 和 矩形 特征 原型 在 检测 窗口 中 的 表示 如 图 3-48 所 示 ， 假 设 训练 或 
检测 图 像 的 大 小 为 W xH MIR, w 和 分 别 为 特征 模板 的 长 和 宽 。 规 定 在 不 同 尺 度 下 算 
特征 保持 一 定 的 宽 高 比 , 令 X=| W/Aw|, Y2| H/A], EPL - | 表示 向 下 取 整 。 和 矩形 特征 
的 个 数 为 

















WS 














xv: (merce. (na at (3-32) 
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图 3-48 MRH EE 2g 0° I 459 B FE Re i De pa O P BIZ 














RHEN 45° AIEI FE IRON 
X+1 Y-«1 
xey-(wat-2-4$1). eae 2 } (3-33) 


和 矩形 特征 的 特征 值 定 义 为 

















feature = > Nu e RecSum(r;) (3-34) 
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AP, N=2, i=1 和 i=2 423g A CRI ET ATER, 3, = (x; y; wu hu 0), iyi) 
为 第 i 个 矩形 的 起 点 ; w FIL A; 为 第 ;个 矩形 长 和 宽 ; 0; 为 第 i 个 矩形 的 倾斜 角 ; RecSum(r; ) 
2N r, 所 表示 的 矩形 区 域内 的 像素 和 ; w, 为 第 i 个 区 域 的 权重 值 ， 并 且 满 足 w， + AreaSize, = - 
w, * AreaSize,; AreaSize, 为 第 i 个 矩形 的 面积 。 

由 于 训练 样本 通常 有 近 万 个 ,和 矩形 特征 的 数量 非常 庞大 ， 如 果 每 次 计算 特征 值 都 要 统计 
矩形 内 所 有 像素 之 和 ， 将 会 大 大 降低 训练 和 检测 的 速度 。 为 了 加 快 Haar -like 小 波 特征 的 计 
4X, Viola 等 提出 积分 图 的 概念 ， 能 够 在 多 种 尺度 下 ,使 用 相同 的 时 间 来 计算 不 同 的 特 
征 ， 因 此 ， 大 大 提高 了 检测 速度 。 

积分 图 一 般 分 为 倾斜 度 为 0* 和 45° 的 积分 图 ， 如 图 3-49 所 示 。 倾 斜 度 为 0° 的 积分 图 定 
义 如 下 : 























SAT(x,y) = > Ie) (3-35) 


SE TT ento 
NIY 








&| 3-49 倾斜 度 为 0 和 45° HA 


RP, (i, 7) SABER (i, 站 处 的 灰 度 值 ， 为 [0,255 ] 区 间 内 的 整数 。 在 实际 应 用 中 ， 采 用 
下 式 得 到 图 像 的 积分 图 : 

SAT(x,y) =SAT(x,y -1) * SAT(x-1,y) +1(x,y) -SAT(x-1,y -1) (3-36) 
式 中 ，SAT( 71, y ) =SAT( x, -1 ) =SAT( -1, -1) =0。 倾 斜 度 为 0" 的 矩形 区 域 的 像素 值 
和 为 














RecSum(r,) | -SAT(x-1,y -1) +SAT(x+w-1,y+h-1) 


(3-37) 
-SAT(x-1,y+h-1)-SAT(x+w-1,y-1) 
IREN 45° IRA ERE SCN TF: 
RSAT(x,y) = © © Iaj) (3-38) 


i=0 j=0 


并 且 





RSAT(x,y) - RSAT(x -1,y - 1) +RSAT(x +1,7~-1) 
-RSAT(x,y -2) *I(x,y) *I(x,y -1) (3-39) 
倾斜 度 为 45" 的 矩形 区 域 的 像素 值 和 为 
RecSum(r,) = RBAT(x -h+w,y+w+h-1) * RSAT(x,y -1) 
-RSAT(x-h,y *h -1) - RBAT(x +w,y+w-1) (3-40) 
由 此 可 见 ，Haar - like 特征 的 计算 仅 与 顶点 的 积分 图 有 关 ， 与 特征 的 大 小 和 形状 无 
关 ， 只 需要 进行 简单 的 加 减法 即 可 。 所 以 在 引入 积分 图 后 ，Haar - like 特征 的 计算 速度 有 
了 明显 提升 。 
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3.6.5 组 织 纹理 特征 的 分 类 


IVUS 图 像 中 各 类 组 织 的 纹理 特性 既 有 区 别 ， 也 有 相似 之 处 ， 因 而 分 类 的 复杂 度 较 高 。 
可 使 用 模式 识别 中 的 分 类 器 对 从 IVUS 图 像 中 提取 出 的 纹理 特征 进行 分 类 ， 实 现 斑 块 组 织 的 
识别 和 分 类 ， 以 及 血管 分 叉 或 支架 的 识别 。 

图 像 纹理 特征 的 分 类 属于 模式 识别 的 范畴 ， 按 照 不 同 的 分 类 标准 ， 模 式 分 类 方法 可 以 分 
FAVA PSL ， 

1) 按照 分 类 方法 的 监督 程度 即 分 类 时 是 否 存 在 并 使 用 先 验 知识 ) 分 为 监督 分 类 和 非 
监督 分 类 。 监 督 分 类 是 根据 已 知 训练 样本 选择 特征 参数 ， 建 立 判 别 函 数 和 训练 分 类 器 对 各 对 
象 进 行 分 类 ， 必 须要 已 知 分 类 区 域 的 先 验 类 别 知识 。 非 监督 分 类 是 指 在 缺乏 先 验 知识 的 情况 
下 ， 根 据 像素 之 间 的 相似 度 以 及 数据 本 身 的 统计 特性 进行 分 类 ， 不 通过 训练 集 来 确定 判别 函 
数 集 ， 以 聚 类 分 析 方 法 为 主要 代表 ， 常 用 的 及 - means 和 ISODATA 法 。 

2) 根据 分 类 算法 的 思想 来 源 分 为 经 验 型 和 理论 型 。 经 验 型 涵盖 了 目前 已 有 的 大 部 分 分 
方法 ， 如 最 近邻 分 类 器 、 神 经 网 络 、RBF (Radial Basis Function) 网 络 等 。 理 论 型 的 模式 
类 算法 数量 较 少 ， 包 括 贝 叶 斯 分 类 器 、 支 持 向 量 机 (Support Vector Machine, SVM) 等 。 
3) 根据 分 类 算法 的 求解 策略 可 分 为 基于 结构 风险 最 小 化 与 基于 经 验 风 险 最 小 化 。 早 期 
的 分 类 器 求解 算法 ， 例 如 最 近邻 分 类 器 的 求解 算法 、 神 经 网 络 的 BP 训练 算法 等 ， 基 本 上 都 
是 基于 经 验 风 险 最 小 化 原则 。 这 类 分 类 器 存在 容易 产生 过 拟 合 、 陷 入 局 部 最 小 等 缺点 。 基 于 
结构 风险 最 小 化 的 求解 策略 (如 SVM、RBF 网 络 等 ) 都 是 采取 置信 范围 与 经 验 风 险 的 折 中 
原则 设计 的 。 

4) 根据 分 类 器 的 表达 形式 可 分 为 区 分 型 和 生成 型 。 区 分 型 是 指 根据 训练 样本 的 训练 得 
到 区 分 两 类 样本 的 分 类 函数 ， 也 就 是 在 特征 空间 中 寻找 超 平面 或 超 曲面 来 对 两 类 样本 进行 划 
分 。SVM、 线 性 区 分 函数 、 神 经 网 络 等 都 是 区 分 型 的 模式 分 类 方法 。 生 成 型 是 指 根据 概率 依 
赖 关 系 构造 分 类 模型 ， 如 贝 叶 斯 分 类 器 、 混 合 高 斯 模型 、 隐 马尔 可 夫 模 型 等 。 

下 面 以 采用 Gentle Adaboost 分 类 器 为 例 ， 介 绍 具 体 的 分 类 方法 。 第 一 阶段 采用 学 习 算 
法 ， 通 过 对 训练 集 进行 归纳 学 习 得 到 分 类 模型 ， 第 二 阶段 将 得 到 的 分 类 模型 用 于 测试 集 ， 对 
测试 未 知 类 别 的 实例 进行 分 类 。 其 中 在 识别 三 类 斑 块 〈 钙 化 、 纤 维 化 和 脂 质 斑 块 ) 时， 可 
将 三 分 类 问题 转化 为 二 分 类 问题 ， 即 将 训练 集中 的 脂 质 斑 块 标记 为 第 1 类 ， 纤 维和 钙化 斑 块 
标记 为 第 2 类 。 首 先 识 别 出 脂 质 斑 块 ， 再 将 训练 集中 的 钙化 斑 块 标记 为 第 2 类 ， 纤 维 斑 块 标 
记 为 第 3 类 ， 用 这 两 类 样本 训练 分 类 器 ， 并 用 得 到 的 分 类 器 模型 对 纤维 和 脂 质 斑 块 进行 


分 类 。 


Gentle Adaboost 算法 的 具体 过 程 描述 如 下 : 

1) 假设 共有 个 训练 样本 ， 并 且 标记 为 | (xi ,yi1) ,.…. Cany), Hu, e[0,1); y, 
=1 表示 为 目标 样本 ， 和 否则 为 非 目 标 样 本 。 

2) 样本 的 权重 初始 化 为 w =1/N, 其 中 i=1,... ,N。 

3) forj 21: M (WM 是 训练 的 轮 数 )， 具 体 如 下 .: 

(D 从 所 有 特征 值 中 ， 挑 选 第 j 轮 中 最 佳 的 弱 分 类 器 h(x)， 使 得 在 该 样本 权重 的 分 布 
下 ， 样 本 的 均 方 误差 最 小 。 

@) 对 权重 进行 更 新 ， 公 式 如 下 : 
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w;*—wi;exp( — y; * hi(x;)) (3-41) 
HrBizl,..,N. 
@ 归 一 化 权重 ， 使 得 


> zd (3-42) 
4) 输出 强 分 类 器 ， 公 式 如 下 : 


H(x) = sign Xe (3-43) 
是 [ 


Gentle Adaboost 的 弱 分 类 器 分 类 结果 的 绝对 值 0, 1] 区 间 中 的 实数 ， 把 分 类 需 结 果 作 为 
置信 和 度 来 看 待 。 

JA IVUS 图 像 库 中 截取 166 块 斑 块 图 像样 本 作为 训练 集 ， 其 中 钙化 斑 块 46 个 ， 脂 质 斑 块 
52 个 ， 纤 维 斑 块 35 个 ， 如 图 3-50 所 示 。 对 于 图 3-41 所 示 的 测试 样本 ， 在 获取 各 点 的 纹理 
特征 值 之 后 ， 分 别 进行 支持 向 量 机 、Gentle Adaboost 和 随机 森林 的 分 类 ， 结 果 如 图 3-51 所 
m, BPA, Dis Wisi MEM ts 纤维 和 脂 质 斑 块 。 以 医生 的 手动 标定 结果 
作为 金 标 准 ，SVM 二 分 类 和 三 分 类 的 总 体 准确 率 分 别 为 92.4% 和 87. 52% ; Gentle Adaboost 
迭代 次 数 为 300， 二 分 类 的 总 体 准 确 率 为 94. 54% ; 随机 森林 决策 树 数目 为 600， 二 分 类 的 总 
体 准确 率 为 76. 9496 。 








Iun 











图 3-50 三 类 斑 块 图 像 的 训练 集 
a) 钙化 斑 块 b) 脂 质 斑 块 c) 纤维 斑 块 





b) 


图 3-51 三 种 二 分 类 结果 
a) SVM 二 分 类 结果 b) Gentle Adaboost 二 分 类 结果 c) 随机 森林 二 分 类 结果 





























METER AA EF, Gentle Adaboost 分 类 准确 率 也 存在 较 大 差异 ， 具 体 见 表 3-2。 可 以 
看 出 随 着 迭代 次 数 的 增加 ， 两 个 二 分 类 问题 的 总 体 准 确 率 是 逐渐 提高 的 。 当 迭代 次 数 为 300 
时 ， 总 体 准 确 率 达到 一 个 拐点 ; 当 迭 代 次 数 为 330 时 ， 虽 然 总 体 准 确 率 有 所 下 降 ， rage 
和 第 2 类 样本 的 准确 率 得 到 了 均衡 ， 二 者 之 间 的 差别 明显 缩小 ; 当 迭 代 次 数 为 400 HT, 
类 和 第 2 类 样本 的 准确 率 差 别 变 大 ， 尤 其 是 区 分 纤维 与 钙化 斑 块 。 
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# 3-2 Gentle Adaboost 在 区 分 钙化 、 纤 维 化 和 脂 质 斑 块 时 的 迭代 次 数 与 分 类 准确 率 关系 统计 结果 









































第 一 个 二 分 类 的 准确 率 /% 第 二 个 二 分 类 的 准确 率 /% 
FERAL 第 1 类 样本 第 2 类 样本 总 体 准确 率 第 2 类 样本 第 3 类 样本 总 体 准 确 率 
( 脂 质 斑 块 ) (钙化 /纤维 斑 块 ) 人 (钙化 斑 块 ) (纤维 斑 块 ) Y 
100 90. 44 68. 67 73.75 90. 25 72.27 76. 06 
150 96. 09 73.51 78.77 93. 03 62.7 86. 65 
200 95. 16 84. 04 86. 63 84. 67 78. 65 79. 84 
250 90. 39 92. 82 92. 25 88. 57 68.7 84. 39 
300 90. 12 95. 89 94. 54 93. 08 61. 84 86. 51 
350 91. 96 93. 33 93.01 86.6 77. 69 79. 56 
400 93.21 90. 67 91.26 88. 79 72.73 82. 11 








综合 考虑 分 类 器 的 性 能 


























分 类 结果 ， 可 以 看 出 Gentle Adaboost 和 SVM 在 分 类 准确 率 方 
面 有 较 好 表现 ， 但 是 SVM 将 特征 映射 到 高 维 空 间 ， 计 算 成 本 和 计算 复杂 度 较 高 。 因 此 ， 





Gentle Adaboost 分 类 器 更 适合 进行 IVUS 图 像 中 三 种 斑 块 组 织 的 自动 标定 。 

对 实验 图 像 序列 分 别 采 用 Real Adaboost, Modest Adaboost 和 Gentle Adaboost 三 种 分 类 器 
对 支架 和 血管 分 义 的 纹理 特征 进行 分 类 ， 并 统计 分 类 准确 度 、 错 误 率 、 查 全 率 、 查 准 率 和 
Fl 等 性 能 指标 ' “i ， 结 果 如 图 3-52 和 图 3-53 所 示 。 由 图 3-52 可 见 ， 对 于 支架 的 检测 ， 与 
其 他 两 个 分 类 器 相 比 ，Gentle Adaboost 在 分 类 准确 率 方面 有 很 大 优势 ， 当 迭代 次 数 为 196 








时 ， 可 达 93. 5% 。 在 查 准 率 方 国 





|, Gentle Adaboost 也 具有 最 优 性 能 ， 和 迭代 次 数 为 196 时 ， 可 








达到 94. 2% ， 其 次 是 


Modest Adaboost 的 查 全 率 较 好 ， 


差 。 总 的 来 说 ， 在 对 支架 的 检 涡 


稳定 性 差 。 


Modest Adaboost, Real Adaboost 最 差 。 查 准 率 和 查 全 率 是 相互 制约 的 ， 


F1 测度 与 Gentle Adaboost 表现 相当 ，Real Adaboost 表现 最 
上 中 ， 当 和 迭代 次 数 不 同 时 ，Real Adaboost 的 准确 率 波 动 较 大 ， 





95| — Gentle AdaBoost 


— Modest AdaBoost 
— Real AdaBoost 







































































3- 
a) 准确 率 b) 查 准 

















52 支架 检测 中 三 种 分 类 器 的 性 能 指标 
率 c) 查 全 率 d) Fl 
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TER] 3-53 中 ， 对 于 血管 分 又 的 检测 ， 当 迭代 次 数 为 187 时 ，Real Adaboost 的 准确 率 最 
高 ， 达 到 93. 2% ， 略 高 于 同和 迭代 次 数 下 Gentle Adaboost IE, 435 TCU IAA, Real Ad- 
aboost 的 查 准 率 在 多 数 情 况 下 高 于 Gentle Adaboost; 但 是 迭代 次 数 越 高 ，Gentle Adaboost 的 
优势 越 明 显 ， 当 迭代 次 数 为 200 时 ， 其 查 准 率 可 达到 83.6% 。 在 查 全 率 方面 三 种 分 类 器 均 
表现 不 佳 ， 当 迭代 次 数 为 200 时 ， 最 高 值 只 有 68. 8% ， 这 是 由 于 对 IVUS 图 像 中 分 又 的 检测 
是 在 极 坐标 视图 中 以 1" 为 单位 进行 的 ， 而 某 个 小 的 角度 内 分 又 处 的 灰 度 值 可 能 变化 不 明显 ， 
使 得 分 类 器 把 正 类 错 判 为 负 类 的 情况 较 多 。 当 送 代 次 数 为 200 时 ，Gentle Adaboost AY F1 YE 
确 率 达 到 74. 9% , Modest Adaboost 则 表现 不 佳 。 总 体 来 说 ， 在 对 血管 分 又 的 检测 中 ，Real 
Adaboost 和 Gentle Adaboost 性 能 良好 ，Modest Adaboost 的 各 项 性 能 指标 较 低 。 
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3-53 ”分 又 检测 中 三 种 分 类 器 的 性 能 指标 
a) 准确 率 b) 查 准 率 c) 查 全 率 d) FI 
































通过 以 上 分 析 比 较 可 知 ， 相 较 于 其 他 两 种 分 类 器 ，Gentle Adaboost 更 适合 作为 检测 
IVUS 图 像 中 血管 分 又 和 支架 的 分 类 器 。 


3.7 超声 图 像 的 检索 和 配 准 


典型 的 IVUS 图 像 序 列 包 括 上 千 帧 图像， 若 采 用 人 工 检 查 的 方式 对 IVUS 图 像 序列 中 的 
病变 图 像 进行 检索 和 分 类 ， 不 但 耗 时 ， 工 作 量 大 ， 而 且 可 重复 性 差 ， 检 索 结 果 在 很 大 程度 上 
取决 于 操作 者 的 经 验 和 主观 因素 ,客观 性 差 。 本 节 介 绍 采 用 数字 图 像 处 理 技 术 ， 通 过 提取 和 
分 析 IVUS 图 像 的 特征 ， 实 现 图 像 序列 中 无 病变 血管 图 像 与 病变 血管 图 像 的 自动 分 类 ， 并且 
完成 含 斑 块 图 像 的 弹性 配 准 。 


3.7.1 IVUS 关键 帧 的 自动 检索 


目前 图 像 检索 的 方法 主要 分 为 基于 文本 的 图 像 检 索 (Text - Based Image Retrieval, 
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TBIR) 和 基于 内 容 的 图 像 检 索 (Content - Based Image Retrieval, CBIR) 两 种 。TBIR 的 历史 
可 以 追溯 到 20 世纪 70 年 代 末 期 ， 其 基本 思想 是 首先 建立 一 个 图 像 数 据 库 ， 利 用 关键 字 或 者 
自由 文本 对 数据 库 图 像 进行 人 工 标注 或 注释 来 描述 图 像 特征 ， 存 储 标注 数据 库 并 建立 索引 。 
对 于 要 检索 的 图 像 ， 同 样 利 用 文本 进行 人 工 标注 ， 然 后 检索 图 像 的 标注 信息 去 数据 库 中 查找 
匹配 的 索引 ， 得 到 检索 结果 。 该 方法 的 缺点 在 于 目前 的 图 像 分 割 和 计算 机 视觉 技术 尚 无 法 实 
现 对 图 像 语义 的 自动 标注 ， 使 用 人 工 标注 工作 量 巨大 ， 对 于 大 型 图 像 数据 库 实 现 困难 ; AT 
标注 存在 很 大 的 主观 性 ， 同 一 幅 图 像 在 不 同 的 心理 条 件 或 者 环境 下 ， 标 注 信 息 可 能 会 有 很 大 
的 不 同 ， 而 且 不 同 标注 者 对 同一 幅 图 像 的 理解 和 认 知 也 不 尽 相同 ; 图 像 中 包含 的 信息 量 大 ， 
难以 用 语言 或 者 文本 完整 表述 。 

CBIR 不 同 于 传统 的 基于 文本 和 数字 的 图 像 检 索 手 段 ， 它 是 建立 在 计算 机 视觉 和 图 像 理 
解 理论 基 础 之 上 的 ,综合 了 人 工 智能 、 面 癌 对 和 象 技 术 、 认 知心 理学 和 数据 库 等 多 学 科 的 知 
识 。 图 像 内 容 的 描述 不 再 依赖 于 手工 标注 ， 而 是 借助 于 从 图 像 中 自动 提取 的 、 反 映 图 像 内 容 
并 与 图 像 储 存在 一 起 的 各 种 量化 视觉 特征 ， 检 索 过 程 也 不 再 是 关键 字 匹 配 ， 而 是 视觉 特征 之 
间 的 相似 性 匹配 。 其 关键 技术 是 图 像 的 特征 提取 和 基于 特征 的 相似 性 度量 。CBIR 具有 客观 、 
节省 人 力 、 可 建立 复杂 描述 、 通 用 性 好 和 应 用 前 景 广阔 等 诸多 优点 。 但 是 CBIR 是 通过 计算 
目标 图 像 与 查询 图 像 之 间 在 视觉 特征 上 的 相似 度 ， 然 后 按照 相似 度 由 大 到 小 的 排列 返回 检索 
结果 ， 由 于 对 于 图 像 理 解 的 强烈 主观 性 ， 这 种 关于 相似 性 的 定义 比较 困难 。 典 型 的 相似 性 度 
量 方 法 有 基本 的 几何 距离 度量 方法 和 直方 图 距离 计算 法 。 

TE IVUS 图 像 序列 中 ， 关 键 帧 是 指 记录 血管 中 重大 形态 学 改变 位 置 的 帧 。 对 于 IVUS 图 
像 序列 关键 帧 的 检测 有 两 方面 的 作用 : 在 回 撤 导 管 时 ， 形 态 学 发 生 重大 改变 的 帧 总 数 远 远 小 
于 图 像 序列 的 总 帧 数 ， 因 此 关键 帧 具有 很 强 的 代表 性 ; 使 用 关键 帧 作为 标记 ， 医 生 可 以 只 关 
注 血 管 的 病变 部 分 ， 避 免检 测 整个 图 像 序列 ， 从 而 提高 工作 效率 。 

目前 ， 临 床 常用 的 IVUS 图 像 序列 关键 帧 的 检索 方法 是 通过 变换 导管 的 角度 和 纵向 位 
置 ， 由 粗 到 精 地 进行 手工 逐 帧 搜索 ， 不 仅 耗 时 ， 效 率 低 ， 而 且 结果 的 客观 性 和 可 重复 性 差 。 
影响 检索 精度 的 因素 主要 包括 : 导管 的 持续 旋转 、 心 脏 扭 转 引起 的 重复 帧 、 导 管 在 管 腔 内 的 
复 森 运动、 血管 的 搏动 和 斑点 噪声 等 ， 这 些 也 是 在 自动 检测 关键 帧 时 需要 解决 的 问题 。 

冠状 动脉 血管 在 形态 和 位 置 上 的 多 变性 和 特殊 性 给 IVUS 图 像 的 自动 检索 带 来 了 很 大 的 
困难 ， 目 前 常用 的 方法 是 首先 提取 出 各 帧 IVUS 图 像 的 纹理 特征 ， 再 利用 分 类 器 对 这 些 纹理 
特征 进行 分 类 。 此 类 方法 的 缺点 是 计算 复杂 度 较 高 ， 检 索 效 率 低 。 本 节 结 合 对 临床 图 像 的 实 
验 结果 ， 简 单 介绍 一 种 基于 血管 形态 的 关键 帧 检索 方法 ,详细 方法 步骤 参见 文献 [63]. 

首先 ， 提 取 各 帧 横向 视图 中 的 血管 内 腔 边界 和 中 -外 膜 边界 ， 并 计算 血管 内 腔 轮廓 的 面 
TA 5S, 和 中 -外 膜 轮 廓 所 包围 区 域 的 面积 S,, ， 如 图 3-54 所 示 。 

然后 ， 计 算 各 帧 图 像 中 血管 壁 内 外 膜 轮廓 所 包围 区 域 的 面积 。 图 像 序列 中 所 有 帧 的 血管 
壁 内 膜 轮廓 包围 区 域 的 面积 组 成 序列 ， 外 膜 轮廓 包围 区 域 的 面积 组 成 序列 X, 。 

其 次 ,采用 SAX 方法 分 别 对 序列 已 和 总 进行 量化 编码 ， 目 的 是 对 序列 降 维 ， 并 用 符号 
表示 数值 序列 ， 以 便于 利用 欧 氏 距离 计算 相 邻 两 帧 之 间 的 相似 度 。SAX 是 一 种 将 时 间 序 列 
数据 离散 化 的 方法 ， 其 基本 思想 是 采用 逐 段 聚集 近似 对 序列 降 维 ， 在 此 基础 上 将 序列 离散 
化 。SAX 表示 具有 计算 简单 高 效 的 优点 ， 并 且 允 许 降 维 支持 下 界 函 数 。 采 用 SAX 的 方法 对 
序列 X 和 ,进行 量化 编码 的 具体 步骤 如 下 .: 
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血管 外 膜 边界 二 值 图 像 


S: 
一 帧 IVUS 图 像 iAP BES REER 8S e| 
JH 
(© F == 
Q = 


~ 血管 内 腔 二 值 图 像 
Si 


图 3-54 提取 IVUS 图 像 中 的 血管 壁 轮廓 

1) 将 序列 X 和 XX, 标 准 化 为 均值 为 0、 标 准 差 为 1 EES X F X7, 

2) 计算 一 个 滑动 窗口 中 数据 的 均值 作为 整个 窗口 的 数据 表示 ， 得 到 X' 和 XX', 的 分 段 累 
TUR [pA XT 如 。 滑 动 窗口 的 大 小 更 代表 整个 图 像 序列 的 解析 度 ， 因 此 将 其 设置 为 以 帧 
为 单位 的 心动 周期 长 度 ， 该 值 可 从 IVUS 图 像 序 列 中 估算 得 到 。 

3) 由 于 序列 如 和 豚 近 似 服从 高 斯 分 布 ， 根 据 量 化 等 级 个 数 五 在 高 斯 分 布 表 中 查找 区 
间 的 系列 分 裂 点 B,， 将 均值 映射 为 对 应 的 量化 等 级 。 

再 次 ， 采 用 标准 化 的 欧 氏 距离 ， 计 算出 管 腔 区 域 的 面积 序列 YY 和 外 膜 区 域 面积 序列 X7 
的 均值 和 方差 ， 并 对 两 个 序列 标准 化 。 每 帧 图 像 标 准 化 后 的 管 腔 包围 区 域 面积 和 外 膜 包 围 区 
域 面积 组 成 一 个 二 维特 征 向 量 1(i) (i =1,2,…n, n 为 量化 后 图 像 序列 的 帧 个 数 )， 再 计算 出 
相 邻 两 帧 图 像 的 二 维特 征 向 量 1(i) 和 了 7(i+1) 之 间 的 欧 氏 距离 D; (i)。 设 IVUS 图 像 序 列 共 
A N 帧 图 像 ， 则 相 邻 两 帧 的 相似 度 序列 为 D 2 | Dy(1),Dy(2),…,Dy(N-1)|。 

最 后 ,采用 自 适 应 的 方法 设置 闵 值 完成 关键 帧 的 提取 。 若 相 邻 两 帧 之 间 的 欧 氏 距离 大 于 
闵 值 ， 则 认为 此 帧 为 关键 帧 ， 否 则 认为 不 是 。 具 体 步 骤 如 下 : 

1) 对 序列 Dy 中 的 元 素 按照 由 大 到 小 的 顺序 排列 ， 得 到 D = | Di, ODD Q2, Dj, 
(T),... DYCN-1)}. UD CD AF, Æ Dy aA Dy = 1D%(1),D'y(2),…D%(T)} 和 
D' = ID',(T +1),D' y(T +2), D',(N -1)} 两 个 子 序列 。 

2) 计算 D'in 和 D’, 两 组 数 的 方差 之 和 ， 记 为 oi7。 对 于 7 了 =1 ~N -1， 分别 计算 出 相应 的 
or, EO ,0;,…ow_1| ， 找 出 使 方差 和 最 小 的 了 7， 则 D%(7) 即 为 所 求 阔 值 D;。 

3) AAAS PA WIZ) Dy (i) >D;， 则 认为 图 像 序列 的 第 i 帧 为 关键 帧 。 

图 3-55 是 对 包含 一 个 2500 帧 、 帧 间 的 时 间 间 隔 为 39. 59 ms 、 每 帧 图 像 大 小 为 240 x240 
像素 的 IVUS 图 像 序列 进行 关键 帧 检索 的 结果 。 
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”图 3-55 IVUS 图 像 进行 关键 帧 检索 结果 
148 


3.7.2. 含 钙 化 帧 的 弹性 配 准 


冠状 动脉 附着 在 心 外 膜 表 面 上 ， 在 冠状 动脉 内 超声 图 像 的 采集 过 程 中 ， 由 心脏 运动 引起 
的 血管 移 位 以 及 血管 曲率 和 管 腔 直径 的 改变 ， 都 会 导致 各 帧 VUS 图 像 之 间 很 难保 持 空 间 上 
的 一 致 性 。 为 了 保证 IVUS 图 像 中 血管 壁 边缘 的 检测 、 血 管 形态 参数 的 定量 测量 以 及 血管 三 
维 重 建 等 的 准确 性 ， 必 须 对 由 心脏 运动 引起 的 图 像 错位 进行 纠正 。 本 节 介 绍 对 含 钙化 斑 块 帧 
进行 弹性 配 准 的 方法 ， 以 钙化 点 作为 标志 点 ， 寻 找 血管 辟 之 间 的 空间 映射 和 对 应 关系 ， 使 
IVUS 图 像 序列 实现 空间 上 的 一 致 性 。 

基于 标志 点 的 IVUS 图 像 弹性 配 准 流程 图 如 图 3-56 所 示 ， 首 先 采 用 特征 描述 算 子 对 标 
志 点 的 特征 进行 描述 ， 然 后 采用 薄板 样 条 插值 法 寻找 两 幅 图 像 中 标志 点 对 之 间 的 对 应 关系 ， 
进而 计算 血管 区 域 之 间 的 空间 变换 关系 。 


待 配 准 图 像 
图 3-56 基于 标志 点 的 IVUS 图 像 弹 性 配 准 流程 图 


(1) 提取 血管 壁 轮廓 
Mss IVUS 图 像 中 提取 出 血管 壁 的 内 、 外 轮廓 。 基 本 步骤 包括 : 首先 ， 对 图 像 进行 各 
向 异性 扩散 滤波 ; 然后 ， 对 滤波 后 的 图 像 计算 灰 度 梯 度 分 布 图 ， 如 图 3-57 所 示 ; 其 次 ， 根 
据 IVUS 图 像 的 大 小 以 及 图 像 中 血管 壁 所 在 的 区 域 ， 将 snake 初始 轮廓 设置 为 以 图 像 中 心 为 
圆心 、 半 径 为 25 个 像素 大 小 的 圆 ; 最 后 ， 根 据 滤波 后 图 像 反 映 的 具体 信息 ， 对 snake 模型 
的 初始 轮廓 进行 平滑 演变 ， 最 终 得 到 血管 壁 的 轮廓 曲线 。 
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图 3-57 图 像 的 灰 度 梯度 分 布 
a) 一 帧 典型 的 IVUS 图 像 b) Kla) PIEI K RAII BERG BE oP A 
(2) 提取 血管 壁 轮廓 特征 点 
HF IVUS 图 像 中 钙化 斑 块 的 位 置 全 部 集中 于 血管 腔 附近 ， 因 此 需 从 血管 腔 轮廓 曲线 上 
提取 特征 点 。 首 先 ， 将 提取 出 血管 壁 轮廓 的 IVUS 图 像 进行 极 坐 标 变 换 ， 如 图 3-58a Bron, 
并 标 出 血管 壁 轮 廓 线 上 钙化 斑 块 区 域 所 占 的 轮 廊 段 ， 如 网 3-58b 所 示 ; 然后 ， 在 斑 块 所 在 
轮廓 段 上 随机 抽取 知 干 不 同 点 对 ， 并 存储 其 坐标 ， 为 下 一 步 配 准 所 用 。 
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b) 
图 3-58 IVUS 图 像 的 极 坐 标 视图 
a) 轮廓 图 像 的 极 坐标 表示 “b) 钙化 斑 块 区 域 的 血管 壁 轮廓 





























(3) 描述 特征 点 

eek 只 知道 它们 在 图 像 中 的 位 置信 息 ， 并 不 具有 足够 的 独特 性 和 可 识别 
性 。 为 了 使 特征 点 能 够 充分 反映 出 IVUS 图 像 的 结构 特征 ， 还 需 采 用 恰当 的 描述 算 子 对 特征 
eae 息 进 行 描述 。 

理想 的 特征 点 描述 算 子 应 该 具有 和 鲁 棒 性 和 独特 性 ， 即 所 采用 的 描述 算 子 应 该 对 于 图 像 的 
几何 形变 和 失真 具有 不 变性 ， 并 且 可 以 通过 计算 同类 描述 算 子 之 间 的 差别 对 特征 点 之 间 的 相 
似 度 进行 定量 测量 。 这 里 介绍 两 种 特征 点 描述 算 子 : 二 维 描 述 算 子 和 一 维 描述 算 子 。 

常用 的 特征 描述 算 子 主要 包括 灰 度 、 形 状 、 纹 理 以 及 空间 约束 关系 等 。 其 中 空间 约束 关 

系 是 非常 重要 的 视觉 特征 ， 最 常见 的 空 Ute AME iden 不 同 于 灰 度 直方 图 ， 图 像 




















的 相关 图 不 但 能 够 反映 图 像 整 体 的 统计 信息 ， 而 且 也 能 够 反映 图 像 中 像素 的 空间 组 织 信 息 ， 
但 忽略 了 像素 的 空间 组 织 。 
这 里 采用 相关 图 法 提取 特征 点 的 二 维特 征 。 基 本 步骤 包括 : 首先 ， 以 轮廓 上 的 各 特征 点 


为 中 心 ， 对 图 像 进行 空间 量化 ， 如 图 3-59a 所 示 ; 然后 ， 根 据 量化 空间 计算 该 点 与 其 他 各 
特征 点 之 间 的 距离 与 角度 ; 最 后 ， 将 距离 与 角度 数据 作为 特征 点 相似 度 测 量 的 二 维特 征 向 
量 ， 为 下 一 步 的 配 准 作 准备 。 





























图 3-59 ”特征 点 的 二 维 描述 算 子 示意 图 
a) 以 轮廓 上 某 特征 点 为 中 心 对 图 像 进行 空间 量化 变换 b) 该 特征 点 的 二 维特 征 信息 示意 图 
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设 CARTERS, ARAO n, FER p; 为 点 集 € 中 一 点 。 以 p; 为 中 心 将 图 像 进 行 空间 
X4, Ut h, 为 该 点 关于 其 他 某 一 点 的 空间 相关 特征 向 量 ， 则 妃 的 表达 式 如 下 5 : 

h;(r,0) ={p;€C,p;*p:: || (pj -pi) || eD,,(p; -p;)) eA,} (3-44) 
式 中 , D, 是 第 r(r=1,... ,n,) 级 距离 空间 ; A, 是 第 O(O=1,... ,n,) 级 角度 空间 ; (D, Y All 
{4j} 和 分 别 是 标志 点 距 其 他 相关 点 距离 与 角度 的 集合 。 

随 着 心脏 的 搏动 ， 冠 状 动脉 管 腔 内 的 血液 对 于 血管 壁 的 压力 不 断 变化 ， 血 管 腔 也 会 随 之 
不 断 地 产生 各 种 形变 。 特 征 点 均 位 于 管 腔 轮 廓 之 上 ， 因 此 仅 使 用 一 种 特征 对 形变 严重 的 冠 肪 
血管 IVUS 图 像 进 行 配 准 ， 不 能 达到 理想 的 效果 ， 因 而 增加 一 种 对 血管 腔 形变 具有 和 鲁 棒 性 的 
一 维特 征 ， 作 为 对 相关 图 的 弥补 。 具 体 方法 是 : 首先 ， 等 距离 划分 血管 壁 轮廓 曲线 ， 并 统计 
各 个 特征 点 所 处 的 空间 次 序 ， 如 图 3-60 所 示 ; 然后 ， 根 据 标志 点 所 处 空间 的 不 同 ， 计 算 各 
点 之 间 的 距离 ; 最 后 ， 将 各 标志 点 与 其 他 各 点 的 一 维 空间 距离 作为 标志 点 的 一 维特 征 向 量 。 














图 3-60 血管 壁 轮 廓 特征 点 一 维 描述 算 子 示意 
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设 p; 为 血管 壁 轮廓 上 的 第 i 点 ,wi H p 点 的 一 维特 征 向 量 ， 因 此 w 的 大 小 等 于 该 点 在 
轮廓 上 所 处 长 度 空间 的 序号 。 设 TT: [0,1) 一 R 为 标志 点 的 一 维特 征 向 量 函 数 ，p; 点 在 一 维 
特征 向 量 函 数 中 的 参数 为 u,， 且 (wu,) 2 p;, u, € 10,1)。 因 此 对 于 图 集 C 相对 应 的 标志 点 
的 一 维特 征 向 量 集 为 Cr = {wi 1。 点 p; 的 一 维特 征 向 量 如 下 . 

h,(s,c) = |u; eCr,u zu:(u-u,) eL] (3-45) 
式 中 , L 是 第 ;个 标志 点 与 其 他 各 点 一 维特 征 距离 的 集合 ，s =1，... no 

(4) 配 准 图 像 

稼 用 的 图 像 配 准 方法 有 : 基于 形状 匹配 和 B 样 条 插值 的 配 准 法 、 基 于 光 流 场 模型 的 配 
准 方法 、 最 近 距 离 点 迭代 (Iterated Closest Point, ICP) 算法 以 及 薄板 样 条 (Thin Plate 
Spline, TPS) 插值 算法 等 。 其 中 ICP 算法 和 TPS 算法 是 最 常见 的 基于 点 特征 的 图 像 配 准 方 
法 ， 前 者 常用 于 刚性 变换 情况 下 特征 点 的 配 准 ， 具 有 计算 简便 、 复 杂 度 低 等 优点 ， 但 对 形变 
较 大 的 物体 进行 配 准则 效果 欠 佳 ;后 者 是 唯一 能 够 清楚 地 将 映射 分 解 为 刚性 映射 和 非 刚 性 映 
射 的 样 条 函数 ， 在 保证 点 集 之 间 一 一 对 应 约束 的 条 件 下 ， 通 过 最 小 化 TPS 的 弯曲 能 ， 联 合 
求解 点 集 之 间 的 匹配 矩阵 和 映射 参数 实现 点 集 之 间 的 弹性 配 准 。 下 面 介 绍 分 别 采用 ICP 和 
TPS 插值 算法 实现 IVUS 图 像 弹 性 配 准 的 方法 。 

ICP 算法 的 原理 是 通过 迭代 计算 特征 点 集 的 旋转 和 平移 变换 矩阵 ， 使 得 来 自 两 个 点 集 的 
对 应 点 之 间 的 距离 最 小 ， 具 有 计算 简单 、 迭 代 速 度 快 等 优点 。 主 要 步骤 包括 : 计算 最 近 距 离 
点 ; 计算 点 集 之 间 的 配 准 变换 关系 ; 根据 变换 关系 计算 参考 点 集 的 坐标 变换 ;计算 新 点 集 与 
参考 点 集 之 间 特 征集 误差 ， 如 果 小 于 预 设 的 极限 值 ， 则 配 准 结束 ， 否 则 将 通过 变换 得 到 的 新 
点 集 作为 参考 点 集 ， 重 复 上 述 步骤 。 

假设 有 两 个 特征 点 集 P 和 QQ， 包含 点 的 个 数 都 是 n，p, Mq 分 别 为 点 集 P fil Q 中 的 一 
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点 ， 则 配 准 特征 点 的 目标 函数 如 下 : 


EO [qne (3-46) 
fi (3-46) 最 小 的 R 和 了 就 是 代表 两 个 点 集 之 间 转 换 关系 的 旋转 矩阵 和 平移 矢量 。 假 设 
Ri 为 符合 要 求 的 旋转 条 阵 ，7 为 平移 矢量 ， 则 理想 情况 下 通过 点 p, 变换 得 到 的 对 应 点 4 应 
MEFR: 





q,=R-p,+T+N, (3-47) 
SUP, N, 表示 两 个 点 之 间 的 转换 误差 。 
ICP 算法 配 准 过 程 就 是 求解 式 (3-46) 的 最 优 解 的 过 程 。 为 了 简化 点 集 的 配 准 过 程 ， 
降低 配 准 的 复杂 度 ， 首 先 要 对 式 (3-46) 进行 简化 ， 步 又 如 下 : 
1) 计算 参考 点 集 与 待 配 准 点 集 的 重心 ， 公 式 如 下 : 


" (3-48) 
q- L4 
IHIN (3-46), WRA p=q-R+T, 
2) 计算 各 点 与 重心 之 间 的 距离 ， 公 式 如 下 : 
» =p; -P (3-49) 
qd; =4;-4 
3) 将 式 (3-49) 代入 式 (3-46) 得 出 下 式 : 
E = || q; -R xp; ||? (3-50) 


4) 分 解 式 (3-50) 的 右 端 ， 得 到 下 式 : 
E = > (p! - Rql (p! - Rq!) = > (p!"p! + qUR'Rqi - p!"Rq! - q''R'p') 
i=l i=l 


"Tor, 


= > pipi + aia! - 2p) Rqt) (3-51) 

5) TRE E^ 最 小 值 的 问题 转变 为 求解 2p Ra’! 最 大 值 的 问题 。 即 求 下 式 中 下 的 最 
大 值 : 

F = > p'Rq! = Trace(RH) (3-52) 


AP, H = > pig’. 

通过 上 述 简化 处 理 ， 最 初 的 特征 点 配 准 问题 演变 为 求 Trace (RH) RK, X H 
进行 奇异 值 分 解 得 到 五 = UAV", Hp ud VAEZ, A 为 非 负 的 对 角 和 矩阵 。 令 正 交 和 拢 
i X=VU', WA Pst, 


XH = VU'UAV' = VAV" (3-53) 
XH AMT PR IE RE FEE, XT AERA IE CFE B, AMIR sk 
Trace( XH) = Trace( BXH) (3-54) 


Anya, “| R=XH i}, FÍBFRBASUROK, INA E Ai), 
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ICP 3-60 所 示 。 图 3-61a 中 绿色 圆圈 为 参考 点 集 ， 红 色 星 号 代表 待 
配 准点 集 ， 分 别 标 出 了 各 自 的 初始 位 置 ， 图 3-61b 为 采用 ICP 算法 对 两 个 点 集 进行 配 准 的 











if, C25 次 时 的 结果 ， 其 中 点 对 之 间 的 虚线 代表 对 应 关系 ; 图 3-61c HE75 次 时 
的 配 准 结果 ; 图 3-61d 为 最 终 的 配 准 结 果 ， 和 迭代 次 数 为 100 次 。 由 图 3-61 可 以 看 出 ， 当 点 
aes n eae PE QU cd. nM 

















图 3-61 ICP 算法 的 配 准 过 程 
a) 参考 点 集 与 待 配 准 点 集 的 初始 位 置 b) 经 过 25 次 迭代 后 两 点 集 的 空间 位 置 
c) 经 过 70 次 迭代 后 两 点 集 的 空间 位 置 “d) 两 点 集 最 终 的 匹配 结果 


TPS 插值 配 准 方法 分 为 两 部 分 : 一 是 确定 配 准 的 迭代 过 程 ， 二 是 确定 每 次 迭代 过 程 中 待 
配 准 点 集 的 坐标 变换 函数 。 

图 像 配 准 的 目的 是 找到 参考 图 像 与 待 配 准 图 像 之 间 点 与 点 的 
一 一 对 应 关系 。 假 设 参 考 图 像 与 待 配 准 图 像 分 别 用 两 个 点 集 V = 
[v eV,a=1,2,...,K| 和 四 = ae XG Hal 2 4X] RIR, 二 者 
点 与 点 之 间 的 配 准 关系 定义 为 >， 即 当 点 v, 与 x, 是 对 应 点 时 ，z 
=1， 如 图 3-62 所 示 。 

将 两 幅 图 像 的 弹性 变换 函数 定义 为 f/， 因 此 点 v T S AE T ER 
NAW mERZIAN EN u,=f(v,). AHE, BEV Ar 3-62 二 维 点 对 应 关系 
TIER ZIRE U Bil{u,}. TRJSEA EXE XL, BURANE K BE H K 
数 定义 如 下 : 
























































天 N K 


BZA) = X Pss las ~ flv) eA WAI? -£2 ss 


zi a=l =Í gži 


> =I, > =] 
XB, 工 为 f 的 约束 参数 ; AGO 为 权重 参数 。 式 (3-55) 的 第 三 项 的 作用 是 约束 多 余 点 的 


(3-55) 


153 





Th. FAME Z 为 点 集 的 二 值 对 应 矩阵 ， 当 点 w 与 x; 是 对 应 关系 时 zs =1， 其 他 为 0， 根 据 该 
二 值 矩 阵 可 确定 两 个 点 集 之 间 的 一 一 对 应 关系 。 
但 在 实际 的 处 理 中 ， 点 对 之 间 的 匹配 度 往往 不 是 理想 的 0 和 1， 而 是 处 于 0~1 之 间 。 
可 采用 扩散 对 应 关系 的 方法 '“ ， 即 将 点 集 对 应 矩阵 中 的 元 素 设置 为 0 ~1 之 间 的 小 数 ， 使 根 
据 对 应 敌阵 的 行 与 列 判 断 两 点 之 间 的 对 应 关系 变 得 更 具有 重 棒 性 。 将 下 式 加 入 到 初始 的 配 准 
能 量 公式 中 : 





i, X m lgm; (3-56) 


izl a=1 


式 中 ，7 是 温度 系数 ， 当 了 值 较 大 时 ， 约 束 点 对 之 间 的 对 应 关系 变 得 更 加 扩散 化 ， 逐 渐 减 小 
了 值 的 同时 能 量 也 会 随 之 减 小 ， 点 对 之 间 的 对 应 关系 也 会 变 得 更 加 精确 ; mv 是 点 w ow, 的 
对 应 关系 系数 。 因 此 ， 配 准 能 量 函 数 变 为 





N K N K N K 

ECM) = X Xma lx -SON +A NSN ATE X magmi -4X X ma 
i=l a-1 zl a=1 i=l a=l 

N+1 K+1 

>m; = 1, > m; = 1 

i=l azl 


(3-57) 
SHRAKRERT ASI, RAR, Be EP Cla Beet ee, PRB AR 
数 m, BSEC P. 


] Gio TGs fo) 
m, 二 万 (3-58) 
式 中 ， 温 度 系数 了 的 初始 值 7, 是 人 为 设 定 的 ， 且 满足 T =7 er, rA (0, 1) 范围 内 的 
小 数 。 随 着 逐次 迭代 7 了 逐渐 缩小 ， 对 应 系数 矩阵 M 和 变换 公式 /也 在 不 断 更 新 ， 当 能 量 函 
数值 达到 最 小 时 ， 点 与 点 之 间 的 对 应 关系 也 随 之 确定 。 
TPS 插值 配 准 方法 在 刚性 配 准 中 的 应 用 已 经 很 广泛 ， 但 是 当 应 用 于 弹性 配 准 时 ， 必 须 考 
虑 以 下 两 个 问题 : 
1) 权重 参数 7 控制 着 估计 两 个 点 集中 奇异 点 数量 的 鲁 棒 性 ， 但 是 并 没有 统一 的 方法 能 
E 可 将 每 个 点 集中 奇异 点 的 温度 系数 了 设置 为 一 个 很 大 的 值 ， 使 得 奇 
(2) YHP ERO A 的 值 越 大 对 弹性 变换 函数 的 约束 力 越 大 。 另 一 方面 ， 减 小 和 的 
值 ， 会 使 得 变换 更 加 松散 、 自 由 ， 同 时 转换 关系 也 变 得 不 稳定 。 可 在 迭代 过 程 中 逐次 减 小 入 
RU, BA =Aiw7, 其 中 初始 值 Ai 为 常数 。 
在 确定 图 像 配 准 的 迁 代 过 程 之 后 ， 还 需 进一步 确定 每 一 步 迭 代 中 特征 点 集 的 坐标 变换 函 
数 , 即 式 (3-57) 中 的 了 ,可 采用 注 板 样 条 插值 对 待 配 准点 集 进行 坐标 变换 。 
注 板 样 条 插值 是 一 种 基于 点 的 非 线 性 变换 方法 ,最早 由 Bookstein'“1 引 入 医学 图 像 配 准 领 
域 。 基 本 思想 是 将 插值 问题 模拟 为 一 个 金属 板 在 点 约束 下 的 弯曲 形变 , 青 用 形变 的 能 量 以 简 
练 的 代数 式 表示 。 薄 板 样 条 定义 如 下 :!9 
z(x,y) = - U(r) = -r'lgr’ (3-59) 









































该 方程 的 解 为 
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， 32 ai 
VU= ox 7 +27 |U (3-60) 
x oy 


RP, + = Vr xy, RŽ U(r) EERE EP, 
如 果 用 函数 f(x,y) 描述 薄板 ， 点 (x,,y,) 为 集合 中 的 一 点 ， 要 使 金属 板 在 该 点 处 高 度 为 
z,， 并 且 此 时 该 板 具 有 的 最 小 弯曲 能 量 ， 则 f(x,y) 必须 使 与 点 约束 相关 的 积分 1 值 为 最 小 ， 











其 中 了 的 定义 如 下 
= vz az Y LE d » a 
4 E JS) TE pem P P Ja dy (3-61) 
令 P 了 ,= (x,,y;) (i=1,2,...,n)， 定 义 三 个 和 矩阵 。 一 个 是 n xn 的 矩阵 玉 ， 公 式 如 下 : 
0 U(r) Sem U(r) 
U(r; 0 “U(r, 
(ra) (ran) (3-62) 
U(r, ) U(r.) ae 0 
UH, r AA PA PAYERS, he 3 xn 的 矩阵 了 ， 公 式 如 下 : 
] x y 
1 x y, 
P- (3-63) 
1l x, y 
第 三 个 是 (n +3) x (n«3) EEL, ARTF: 
tale A (3-64) 
=| ipt n = 


式 中 ,“0” 为 3 x3 的 零 矩 阵 ; PUN P 的 转 置 。 
要 使 金属 板 在 点 (x, y) 的 高 度 为 z;,， 需 构建 n 维 的 行 撩 量 V=(z,zs,... ,2z,) 和 (n 
+3) 维 的 列 矢量 了 = (Y,0,0,0) 。 定 义 列 向 量 W 和 系数 a,、a, 和 a 的 公式 如 下 : 
L'Y-(Wia,a,a,)* (3-65) 
得 到 要 求 的 函数 如 下 : 
f(x,y) =a, * aux t a,y + 2, w,U( |P; -(«,-y;) |) (3-66) 
PORCH ARR: 对 于 所 有 的 i 有 /f(x,,y,) =z ;函数 /的 积分 了 最 小 ; 53 KW 
-V(L;' kL, )V 成 正比 。 只 有 在 W 的 所 有 分 量 都 为 0 时 积分 值 才 为 0， 这 时 样 条 函数 f(x， 
y) =a, ta;x t a;yo 
薄板 样 条 插值 配 准 有 效 克服 了 通过 ICP 算法 对 特征 点 集 进 行 配 准 时 出 现 的 奇异 点 现象 ， 
并 且 配 准 误 差 小 ， 对 应 关系 准确 。TPS 法 的 配 准 结果 如 图 3-63 所 示 。 
(5) 结果 举例 
两 帧 完成 管 腔 轮廓 提取 的 IVUS 图 像 如 图 3-64 所 示 ， 其 中 管 腔 轮廓 上 的 钙化 斑 块 区 域 
段 标注 为 黄色 。 根 据 二 维特 征 描述 算 子 对 图 像 进行 配 准 的 结果 如 图 3-65 所 示 ， 可 以 看 出 ， 
由 于 特定 的 距离 和 角度 在 不 同 的 点 对 之 间 反 复出 现 ， 因 此 造成 匹配 关系 的 紊乱 。 为 了 达到 精 
确 配 准 的 目的 ， 必 须 进一步 丰富 特征 点 的 特征 集 ， 加 强 点 特征 的 独特 性 和 可 识别 性 。 














155 




















Al 3-63 TPS 法 的 配 准 结果 
a) 点 集 的 初始 位 置 b) 配 准 结果 














图 3-64 ”两 帧 完成 管 腔 轮廓 提取 的 IVUS 图 像 








图 3-65 二 维特 征 描 述 算 子 对 图 像 配 准 结果 





IVUS 图 像 的 配 准 结果 如 图 3-66 所 示 ， 其 中 图 3-66a 是 利用 ICP 算法 进行 配 准 的 结 
果 ， 可 看 出 结果 并 不 理想 。 图 3-66b 是 将 特征 点 的 二 维和 一 维 算 子 融 合 在 一 起 ， 根 据 综 
合 特 征 采用 TPS 插值 算法 对 图 像 进行 配 准 的 结果 。 通 过 比较 两 种 方法 的 配 准 结果 可 得 出 
以 下 结论 : 

1) ICP 算法 根据 标志 点 之 间 的 最 近 距 离 进行 配 准 ， 忽 略 了 特征 点 之 间 的 一 一 对 应 关系 ， 
因此 在 图 像 形变 较 大 的 情况 下 配 准 效果 不 理想 ， 容 易 出 现 一 对 多 映射 关系 和 奇异 点 现象 。 

2) ICP 算法 根据 特征 点 的 最 近 距 离 法 则 确定 对 应 点 之 间 的 映射 关系 ， 且 映射 关系 在 0 
与 1 之 间 转 换 ， 而 TPS 插值 算法 通过 扩散 对 应 关系 ， 使 得 特征 点 之 间 对 应 系数 变 为 0~1 之 
间 的 小 数 ， 使 得 对 应 关系 变 得 更 加 平滑 、 连 续 ， 有 效 克 服 了 对 应 关系 的 非 1 即 0 现象 。 
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Fl 3-66 IVUS 图 像 的 配 准 结果 
a) ICP 算法 配 准 结果 b) TPS 配 准 结 




















3) 在 TPS 插值 算法 的 配 准 过程 中 ， 对 每 一 次 迭代 后 的 特征 点 集 进行 插值 ， 将 映射 分 解 
为 刚性 映射 和 非 刚性 映射 ， 通 过 最 小 化 弯曲 能 量 ， 联 合 点 集 之 间 的 变换 矩阵 以 及 映射 参数 最 
终 实现 点 集 之 间 的 弹性 配 准 ; 而 ICP 算法 配 准 过 程 中 ， 每 次 迭代 时 单纯 地 依据 最 小 距离 法 则 
对 特征 点 进行 插值 变换 ， 缺 乏 对 特征 点 弹性 变换 的 考虑 。 

4) TPS 插值 算法 通过 设置 温度 系数 7 控制 对 应 关系 ， 配 准 过 程 开始 时 7 值 较 大 ， 最 小 
化 能 量 公 式 中 刚性 映射 部 分 比重 较 大 ， 即 配 准 过 程 更 偏重 于 刚性 映射 ， 随 着 迭代 过 程 的 进 
fi, 7 值 逐 渐 缩 小 ， 能 量 公 式 中 弹性 映射 的 比重 加 大 ， 使 得 配 准 更 加 富有 弹性 ; 还 可 以 通过 
控制 7 的 变化 速率 控制 配 准 的 步 长 ， 与 迭代 次 数 进行 权衡 ， 最 终 达 到 精确 的 配 准 结 




















3.8 冠状 动脉 内 超声 图 像 序列 中 运动 伪 影 的 抑制 





冠状 动脉 附着 在 心 外 膜 表面 上 ， 随 心脏 有 节律 地 运动 ， 因 此 在 进行 冠状 动脉 内 超声 
(Intracoronary Ultrasound, ICUS) 成 像 的 过 程 中 ，ICUS 图 像 序列 中 不 可 避免 的 会 存在 运动 伪 
影 ， 它 是 影响 ICUS 图 像 视觉 效果 的 主要 因素 ,给 ICUS 图 像 序列 的 准确 定量 分 析 (如 测量 
腔 径 、 堆 面积、 容积 等 ) 、 三 维 重 建 以 及 制定 介入 治疗 方案 和 评价 其 效果 带 来 很 大 困难 。 


3.8.1 ICUS 图 像 序列 中 运动 伪 影 的 产生 机 制 和 表现 形式 


心脏 的 周期 性 运动 和 冠 脉 管 腔 内 搏动 的 血 流 会 引起 血管 形态 和 位 置 的 变化 ， 以 及 血管 腔 
相对 于 超声 导管 的 侧 向 运动 ， 且 会 导致 位 于 导管 顶端 的 超声 传感器 在 血管 腔 的 长 轴 方 向 上 产 
生长 达 5 mm 的 纵向 位 移 。 此 外 ， 血 压 的 变化 还 可 能 导致 血管 壁 的 膨胀 /收缩 ， 即 血管 的 腔 径 
在 心动 周期 中 亦 呈 现 特征 性 变化 。 在 这 些 因素 的 共同 作用 下 ， 连 续 回 撤 超声 导管 采集 的 血管 
腔 横断 面 超声 图 像 序列 的 灰 度 特征 存在 周期 性 变化 ， 因 此 ICUS 图 像 序 列 中 实际 上 隐 含 着 心 
动 周期 的 时 相信 息 。 同 时 ， 这 种 现象 就 是 由 心脏 运动 所 致 的 运动 伪 影 ， 其 主要 表现 形式 为 帧 
间 的 错位 ， 即 横断 面 图 像 序列 中 相 邻 帧 之 间 血 管 横 截 面 的 平移 和 旋转 ， 如 图 3-67a 所 示 ; 
在 沿 管 腔 长 轴 方 向 的 纵向 视图 中 ， 血 管 壁 边缘 呈现 锯 具 形 ， 如 图 3-67b 所 示 。 

运动 伪 影 的 产生 机 制 如 图 3-68 所 示 。 假 设 对 一 段 均匀 直径 的 直 血 管 段 进 行 IVUS 成 像 ， 
在 回 撤 超声 导管 的 过 程 中 ， 导 管 始 终 位 于 各 帧 断层 图 像 的 中 心 。 若 无 运动 伪 像 ， 且 假设 导管 
回 撤 路 径 与 管 腔 轴线 重合 ， 则 将 各 帧 图 像 按 照 采集 顺序 依次 排列 得 到 的 纵向 视图 中 ， 血 管 壁 
的 上 下 轮廓 应 近似 为 直线 ， 如 图 3-68a 所 示 。 若 血管 处 于 周期 性 运动 状态 ， 则 可 能 导致 导 
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管 和 管 腔 之 间 的 相对 运动 。 因 而 在 回 撤 导 管 的 过 程 中 ， 采 集 到 的 各 帧 断层 图 像 记录 的 并 非 血 
管 的 真实 状态 ， 在 纵向 视图 中 将 出 现 “锯齿 样 ”的 血管 壁 上 下 轮 廊 ， 如 图 3-68b 所 示 。 这 
种 伪 像 不 仅 会 影响 对 血管 腔 和 斑 块 形态 的 观察 ， 同 时 也 会 给 形态 参数 的 准确 测量 和 血管 的 三 
维 重建 带 来 很 大 困难 。 
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13-67 ICUS 图 像 序列 中 的 运动 伪 影 
a) 横向 视图 [9] b) 纵向 视图 
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图 3-68 运动 伪 影 产生 机 制 
a) 无 运动 伪 影 b) 有 运动 伪 影 





3.8.2 心 电 门 控 方 法 


心脏 在 机 械 收缩 之 前 先 有 电 激 动 ， 心 脏 的 电 激 动产 生动 作 电流 。 人 体 是 一 个 很 好 的 容积 
导体 ， 心 脏 正 是 处 在 这 一 导体 之 中 ， 可 以 将 心脏 的 动作 电流 传 到 身体 各 部 分 。 因 此 ， 在 两 个 
适当 的 体 表 部 位 放置 电极 板 ， 用 导线 连接 至 心电图 机 ， 就 可 以 产生 描述 心 电 活 动 的 曲线 ， 称 
为 心动 电流 图 ， 简 称心 电 图 ( Electrocardiogram, ECG), 反映 了 心脏 激动 的 电学 活动 。 
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一 个 常规 的 心 电 波形 由 了 P 波 、QRS 波 群 和 了 T 波 组 成 ， 如 图 3-69 所 示 ， 它 们 的 交替 出 现 
构成 了 整个 心动 周期 ， 其 中 特征 最 显著 的 是 R 波 。ECG 信号 表现 出 的 特性 与 心脏 运动 ， 心 
动 周期 的 变化 与 心 电 活 动 相 对 应 ， 心 动 周期 可 简单 分 为 收缩 期 和 舒张 期 。 收 缩 期 一 般 从 R 
波 的 波峰 开始 ， 到 了 了 波 末 结束 ; 舒张 期 一 般 从 T 波 开始 到 R 波 的 波峰 结束 。 
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200 400 600 t(ms) 
213-69 ”常规 心电图 波形 


对 于 ICUS 图 像 序列 中 由 周期 性 心脏 运动 引起 的 运动 伪 影 ， 可 采用 心 电 门 控 的 方法 减 小 
其 影响 。 目 前 ， 临 床 主要 采用 联机 和 脱 机 两 种 ECG 门 控 方 式 。 

(1) 联机 ECG 门 控 

根据 ECG 信和 号 只 在 每 个 心动 周期 中 的 相同 相位 处 采集 一 帧 图 像 。 在 ECG 信号 中 ， 特 征 
最 显著 的 是 R 波 ， 通常 一 个 心脏 周期 指 的 是 相 邻 两 个 R 波 之 间 的 间隔 。 只 要 在 相 邻 的 R 波 
之 间 选 择 一 个 合适 的 位 置 ， 就 可 以 在 每 个 心动 周期 中 采集 与 此 位 置 最 为 接近 的 图 像 。 在 每 个 
心动 周期 中 ， 心 脏 在 对 应 于 R 波 的 点 上 大 致 都 处 于 相同 状态 。 因 此 一 般 采 用 心 电 R 波 门 控 ， 
即 回 撤 导 管 的 电动 机 与 心 电 门 控 装 置 相 连 ， 人 体 表 心 电 信号 经 过 传 感 放 大 后 ， 进 行 R 整形 
放大 ， 然 后 将 整形 后 的 R 波 (E) 信号 送 入 计算 机 接口 电路 ， 由 R 波 的 上 升 沿 作 为 触发 
源 启动 图 像 采集 装置 。 

这 种 方法 通过 只 在 每 个 心动 周期 的 R 波 处 采集 图 像 ， 改 善心 脏 运 动 所 致 的 伪 影 ， 并 能 
识别 心动 周期 (R-RE) 和 心率 。 该 方法 原理 简单 ， 但 是 它 的 缺点 在 于 : 需要 专门 的 
ECG 门 控 图 像 采 集 装 置 ， 而 目前 临床 采用 的 多 数 IVUS 成 像 系统 不 包含 此 功能 ; 与 连续 回 撤 
导管 采集 图 像 相 比 ， 这 种 方式 需要 更 长 的 图 像 采 集 时 间 (每 个 心动 周期 只 采集 一 帧 ) ， 从 而 
延长 了 介入 检查 的 时 间 ; 门 控 时 间 点 的 选择 没有 统一 标准 ， 尤 其 对 于 心律 失常 的 病人 则 更 
困难 。 

(2) 脱 机 ECG 门 控 

脱 机 ECG 门 控 示 意图 如 图 3-70 所 示 ， 不 采用 心 电 门 控 采 集 装 置 ， 而 是 匀速 连续 回 撤 
超声 导管 采集 覆盖 多 个 心动 周期 的 ICUS 图 像 序列 ， 同 时 记录 ECG 信号 。 待 介入 检查 过 程 
结束 后 ， 由 医生 将 所 得 的 ICUS 图 像 和 心 电 信 号 进行 对 照 、 分 析 ， 根 据 ECG 信和 号 从 图 像 序 
列 中 选取 出 在 各 心动 周期 中 的 相同 相位 (一般 是 R UE) 处 采集 的 一 帧 图 像 ， 组 成 门 控 后 
的 序列 。 
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&3-70 脱 机 ECG 门 控 示意 图 











这 种 方式 虽然 不 会 延长 介入 检查 的 时 间 ， 但 是 其 不 足 之 处 在 于 : 图 像 的 帧 采样 率 是 固定 
的 ， 因 此 只 能 获得 近似 同步 的 序列 ;结果 的 客观 性 和 可 重复 性 差 ， 受 医生 的 临床 经 验 和 主观 
因素 影响 较 大 ; 受 病人 本 身 和 不 同 病 人 之 间 的 差异 影响 ,很 难 选取 出 心动 周期 中 的 最 佳 采 样 
时 刻 ; ECG 信号 记录 的 是 心脏 的 全 局 电 特性 ， 而 由 于 心脏 运动 所 导致 的 伪 影 常 取决 于 导管 
在 管 腔 内 的 局 部 位 置 。 

心 电 门 控 法 能 够 抑制 运动 伪 影 的 主要 原因 有 两 方面 : 一 是 在 心脏 运动 到 近似 相同 位 置 处 
采集 图 像 ， 能 够 保证 各 帧 图 像 之 间 具 有 更 多 的 一 致 性 。 二 是 在 心脏 运动 相对 较 慢 时 采集 图 
像 ， 可 以 减 小 运动 伪 影 的 产生 。 但 是 ， 该 方法 的 缺点 是 较 难 选择 最 佳 门 控 点 ,一 般 是 凭 医生 
的 临床 经 验 决定 ， 当 病人 发 生 心 律 不 齐 等 情况 时 ,很 难保 证 门 控 结果 的 精确 性 。 


3.8.3 基于 图 像 的 回顾 性 脱 机 门 控 方 法 


考虑 到 ECG 门 控 方 法 的 缺点 ， 可 采用 数字 图 像 处理 和 分 析 技 术 ， 直 接 从 连续 回 撤 导管 
获取 的 ICUS 图 像 序列 中 提取 出 隐 含 的 心脏 时 相信 息 ， 然 后 根据 该 信息 选择 门 控 帧 ， 即 基于 
图 像 的 回顾 性 脱 机 门 控 技 术 。 该 技术 无 需 专用 的 门 控 图 像 采 集 装 置 ， 也 无 需 利用 心 电 信 号， 
可 解决 没有 同步 记录 ECG 信号 的 ICUS 图 像 序列 的 门 控 问 题 。 

(1) 方法 概述 

其 示意 图 如 图 3-71 所 示 ， 该 技术 包括 以 下 步骤 : 首先 ， 从 图 像 序列 中 提取 出 反映 心动 
周期 的 信号 ; 然后， 对 该 信号 进行 滤波 ， 去除 由 非 心 脏 运 动因 素 引 起 的 成 分 ; 最 后 ， 根 据 滤 
波 之 后 的 信号 提取 出 特定 心脏 时 相 ， 并 据 此 完成 对 门 控 帧 的 选择 。 选 取 门 控 帧 的 原则 是 : 每 
个 心动 周期 选择 一 帧 ; 选择 在 每 个 心动 周期 (R -及 间 期 ) 的 舒张 末期 采集 的 图 像 。 

对 于 第 三 个 步 又， 目前 各 方法 均 采 用 信号 的 极 值 作 为 各 心动 周期 的 采样 点 。 因 此 各 方法 之 
间 的 主要 差别 在 于 前 两 个 步骤 ， 即 隐 含 心动 周期 信息 信号 的 提取 ， 以 及 进一步 的 滤波 方法 。 

针对 第 一 个 步 又， 目前 主要 有 两 类 方法 下 面具 体 介 绍 : 

1) 分 析 图 像 序列 中 血管 结构 或 管 腔 尺 寸 的 变化 ， 具 体 如 下 : 

例如 ，Nadkami 等 "首先 对 各 帧 图 像 进 行 手动 分 割 ， 提 取出 管 腔 和 血管 壁 的 轮廓 线 ， 
然后 通过 计算 各 帧 图 像 中 管 腔 轮廓 线 所 包围 区 域 的 面积 ,分 析 血 管 腔 横 截 面积 的 变化 ， 从 
ICUS 序列 中 选择 出 在 近似 相同 相位 处 采集 的 各 帧 图 像 。 该 方法 的 应 用 前 提 是 需要 对 各 帧 图 
像 进行 准确 的 分 制 ， 而 由 于 目前 还 没有 一 种 全 自动 的 、 鲁 棒 的 血管 内 超声 图 像 分 割 方法 ， 因 
而 限制 了 其 应 用 。Zhu 等 "通过 计算 各 帧 图 像 中 一 个 手动 设 定 的 圆 形 感 兴趣 区 域内 的 图 像 
灰 度 变 化 ， 来 分 析 管 腔 尺 寸 的 变化 。Rosales °°) 根据 管 腔 轮 廓 的 椭圆 近似 ， 计 算 相 邻 帧 图 
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像 中 管 腔 轮 廓 之 间 的 旋转 角 和 重心 之 间 的 位 移 。Barajas 等 ”在 由 原始 射频 信号 重建 图 像 的 
过 程 中 ， 通 过 分 析 管 壁 边界 的 变化 ， 提 取 反 映 心脏 运动 的 信号 。 此 类 方法 的 应 用 前 提 是 需要 
对 各 帧 图 像 进 行 准确 的 分 割 ， 分 析 结 果 的 精度 很 大 程度 上 取决 于 图 像 分 割 的 精度 。 
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图 3-71 ICUS 图 像 序列 的 回顾 性 脱 机 门 控 示意 图 


2) 分 析 图 像 灰 度 的 变化 情况 ,具体 如 下 .: 

通过 分 析 图 像 灰 度 变化 ， 完 成 对 心脏 时 相 的 提取 或 门 控 帧 的 选择 ， 无 须 对 图 像 进行 预先 
的 分 割 、 特 征 提 取 和 跟踪 等 高 层次 的 图 像 分 析 。 此 类 方法 的 关键 是 选择 适当 的 相似 度 (或 
差异 度 ) 测量 标准 ， 衡 量 不同 图 像 之 间 的 相似 度 或 差异 度 。 目 前 的 方法 都 是 采用 涉及 图 像 
中 所 有 像素 的 全 局 相似 性 测量 。 例 如 ，Winter 等 ' 引 提出 的 “ Intelligate” 方 法 降低 了 应 用 前 
提 ， 即 无 须 对 ICUS 图 像 进行 预先 的 分 割 、 特 征 提取 和 跟踪 等 高 层次 的 图 像 分 析 ， 而 是 将 两 
帧 图 像 灰 度 特征 的 归 一 化 互相 关 (Normalized Cross - Correlation, NCC) 作为 对 ICUS 序列 中 
各 帧 图 像 之 间 相 似 度 的 衡量 ， 然 后 将 对 门 控 帧 的 选择 问题 转化 为 对 序列 中 各 帧 的 归 类 ， 从 而 
搜索 出 在 各 心动 周期 的 舒张 末期 采集 的 图 像 。Malley 等 “采用 文献 [73] 的 衡量 各 帧 图 像 
差异 度 的 方法 ,构建 整个 图 像 序列 的 差异 矩阵 ， 并 通过 分 析 差 异 和 矩阵 的 周期 性 结构 ， 估 计 出 
病人 心动 周期 长 度 的 近似 值 ， 再 通过 在 差异 矩阵 中 搜索 具有 最 小 累积 差异 值 的 路 径 ， 寻 找 在 
各 心动 周期 的 心脏 运动 最 慢 点 处 采集 的 一 帧 图 像 ， 组 成 门 探 序列 。 其 不 足 之 处 在 于 ， 当 病人 
的 心率 发 生变 化 时 可 能 得 到 错误 的 结果 。 文献 [75] 和 [76] 对 [74] 的 方法 进行 了 改进 ， 
前 者 为 了 构建 更 为 精确 的 差异 矩阵 ， 首 先 对 每 帧 ICUS 图 像 进 行 特 征 提 取 ， 得 到 其 图 像 描 述 
子 ， 然 后 采用 图 像 描述 子 之 间 的 距离 作为 对 两 帧 图 像 差异 度 的 衡量 。 这 种 方法 虽然 提高 了 差 
异 矩 阵 的 精度 ， 但 同时 也 提高 了 方法 的 复杂 度 。 后 者 保证 了 算法 在 病人 的 心率 发 生变 化 时 也 
能 得 到 满意 的 结果 。 此 类 方法 的 主要 不 足 在 于 采用 全 局 相似 性 度量 的 分 析 结 果 极 易 受到 图 像 
中 的 噪声 、 纹 理 变化 和 背景 区 域 的 影响 。 

第 二 个 步骤 的 关键 在 于 滤波 器 的 设计 。 文 献 [70], [71] 和 [72] 分 别 采用 Butter- 
worth, Gabor 和 Daubechies 滤波 器 来 对 反映 心脏 运动 的 信号 进行 滤波 。 文 献 [73] 分 别 采用 
Butterworth 和 Gabor 滤波 器 对 信和 号 进行 滤波 ， 并 通过 实验 证 明 采 用 Gabor 滤波 器 的 滤波 结 
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更 满意 。 文 献 [77] 探讨 了 带 通 滤波 器 的 形状 对 采样 精度 的 影响 ， 并 讨论 了 Gauss 和 Butter- 
worth JEU d HJ PERE. 

(2) 方法 举例 

在 连续 回 撤 超 声 导 管 采集 ICUS 图 像 序列 的 过 程 中 ,伴随 着 周期 性 心脏 运动 的 管 腔 形状 
变化 会 导致 各 帧 管 腔 截面 图 像 灰 度 特征 的 周期 性 变化 ， 因 此 通过 分 析 不 同 帧 ICUS 图 像 之 间 
的 灰 度 变化 规律 ， 可 获得 心脏 的 时 相信 息 ， 并 选取 出 在 相 邻 心动 周期 中 的 相同 相位 处 采集 的 
图 像 ， 组 成 新 的 序列 。 基 于 上 述 思 路 ， 可 按照 如 下 步骤 完成 回顾 性 脱 机 门 控 : 首先 ， 分 析 各 
iji ICUS 图 像 的 灰 度 特征 ， 构 造 差 异 矩 阵 ; 然后 ， 从 差异 矩阵 中 找到 累计 差异 值 最 小 的 路 
径 ， 从 而 为 各 帧 找到 其 在 相 邻 心动 周期 中 的 对 应 帧 ; 最 后 ， 选 择 在 各 心动 周期 的 舒张 末期 采 
集 的 图 像 。 各 步骤 的 具体 方法 和 对 临床 图 像 的 实验 结果 举例 如 下 : 

1) 构造 ICUS 序列 的 差异 矩阵 ， 具 体 如 下 : 

对 于 匀速 连续 回 撤 超声 导管 采集 的 由 n 帧 图 像 组 成 的 ICUS 图 像 序列 7, ,... 0}. H 
先 分 析 各 帧 图 像 之 间 灰 度 特征 的 差异 度 ， 构 造 一 个 n xn 维 的 差异 和 矩阵 D = (d) (i,j=1,2， 
n), HP d, 表示 第 i 和 j 帧 图 像 之 间 的 差异 值 。 选 择 两 帧 图 像 灰 度 值 的 归 一 化 互相 关 作 
为 对 其 差异 度 的 衡量 。 设 序列 中 各 帧 图 像 的 大 小 均 为 MxN 像素 ， 对 于 1 和 (i,j=1,2,..， 
n), 255 JE d, 定义 如 下 ; 












































Ni-lN,-l1 
>) > Gy) - nd * MG) - ul 
di =1- 270 1-0 (3-67) 
^ N,-1 N5-1 Nj; -1 55-1 
|= [I (x,y) -at | > > [L(x,y) uP | 
x=0 y=0 x=0 y=0 


RP, yo, Lu; OIE L A L 的 平均 灰 度 值 。d, RK, WML WE RR, WERA 
异 矩 阵 具 有 如 下 特点 : 所 有 元 素 均 为 非 负 值 ， 即 d,, e [0,1]; 主 对 角 线 上 的 所 有 元 素 都 是 
0, Hl d,, =0; 矩阵 关于 主 对 角 线 对 称 ， 即 d, =d 

将 DD 中 的 每 个 元 素 d, ,用 灰 度 值 为 255. d, 的 像素 点 来 表示 可 得 到 一 幅 xn 像素 的 灰 度 
图 像 ， 其 中 像素 越 亮 则 表示 对 应 的 两 帧 图 像 的 差异 越 大 ， 反 之 则 越 小 。 图 3-72 是 一 个 由 
248f 组 成 的 ICUS 灰 阶 图 像 序列 的 差异 矩阵 ， 可 以 看 出 该 矩阵 具有 明显 的 周期 性 结构 ， 这 是 
由 于 心脏 的 周期 性 运动 所 造成 的 ICUS 图 像 内 容 的 变化 比 其 他 因素 引起 的 变化 (包括 血管 本 
身 的 几何 形态 、 搏 动 的 血 流 引起 的 血管 壁 变形 等 ) 要 快 得 多 。 





图 3-72 包含 248f 图 像 的 ICUS 图 像 序 列 的 差异 矩阵 
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2) 确定 相 邻 心动 周期 中 的 对 应 帧 ， 具 体 如 下 : 

由 于 在 相 邻 心动 周期 的 近似 相同 相位 处 采集 的 图 像 应 十 分 相似 ， 它 们 之 间 的 差异 度 也 应 
呈现 局 部 最 小 值 。 因 此 ， 通 过 在 差异 矩阵 中 寻找 一 条 累计 差异 度 最 小 的 最 优 路 径 ， 可 为 
ICUS 序列 中 的 各 帧 图 像 找到 其 在 相 邻 心动 周期 中 的 对 应 帧 。 

为 了 找到 满足 要 求 的 最 优 路 径 ， 首 先 须 解 决 以 下 两 个 问题 ， 确定 最 优 路 径 的 起 点 和 确定 
搜索 范围 。 第 一 个 问题 即 确定 序列 的 首 帧 7, 与 第 二 个 心动 周期 中 的 第 几 帧 是 对 应 帧 。 差 异 
ERE D PEETER dadada oda 表示 与 序列 中 各 帧 之 间 的 差异 度 ， 且 
d,, -0, 曲线 d,,~i,i=1,2,... ,n 具 有 近似 周期 性 的 形状 ， 各 个 谷 点 (局 部 极 小 值 ， 所 对 
应 的 ; 值 间距 近似 相等 ， 这 是 由 心脏 的 周期 性 运动 所 造成 的 。 随 着 i 的 增 大 ， 各 局 部 极 小 什 
旺 递增 的 趋势 。 也 就 是 说 ， 随 着 导管 的 回 撤 ， 在 后 续 心动 周期 的 相同 相位 处 采集 的 图 像 与 
的 差别 将 越 来 越 大 。 图 3-73 是 对 图 3-72 中 的 差异 矩阵 计算 出 的 di , ~i 曲线 ， 显 然 第 一 个 
谷 点 (也 是 该 曲线 除 d,, =0 之 外 的 全 局 最 小 值 ) 所 对 应 的 i 值 就 是 第 二 个 心动 周期 中 与 
相对 应 的 帧 的 序号 ， 记 为 下 。 那 么 最 优 路 径 的 起 点 即 为 由,。 由 图 3-73 DA, F-25f, X 
示 该 序列 中 第 1 和 25f 是 在 相 邻 心动 周期 的 相同 相位 处 采集 的 。 
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到 3-73 ”由 图 3-72 中 的 差异 矩阵 计算 出 的 di; ~ i 曲线 





















































第 二 个 问题 即 确定 相 邻 心动 周期 的 对 应 帧 之 间 ， 其 序号 之 差 的 范围 。 由 于 在 采集 图 像 的 
过 程 中 ， 是 以 匀速 回 撤 超声 导管 ， 且 图 像 的 帧 采样 率 也 是 固定 的 ， 因 此 在 病人 心率 恒定 的 情 
况 下 ， 相 邻 心动 周期 中 对 应 帧 序号 之 差 应 等 于 以 帧 为 单位 的 心动 周期 的 长 度 。 但 是 ， 考 虑 到 
病人 心率 可 能 发 生变 化 的 情形 ， 可 首先 估计 以 帧 为 单位 的 心动 周期 长 度 的 近似 值 C。; 然后 ， 
对 于 ICUS 序列 中 的 各 帧 ， 将 对 其 在 相 邻 心动 周期 中 对 应 帧 的 搜索 范围 4 设 定 为 Co/2 «A 
2s 

ICUS FFF rp [8] 2 if A VE P T, IT, (m 21,2, n i) 的 平均 差异 度 值 D(i) 
WF: 








D(i) = : X sik (3-68 ) 
E 


n —i,z 





得 到 函数 Di ~i,i=0,1,2,...,n-1, HD(0) =0。 图 3-74a 是 对 图 3-72 中 的 差异 矩阵 计 
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算出 的 D(i) ~ 曲线， 与 曲线 d, , ~i 类似, 该 曲线 同样 具有 近似 周期 性 的 形状 ， 且 心率 的 近 
WHER (单位 : 次 /min) 应 等 于 该 曲线 的 重复 频率 。 若 图 像 采集 速率 为 30Vs， 则 心动 周期 
长 度 的 近似 值 C, = (60 x30)/R (f)。 由 图 3-73b HÆ, R=65 (K/min), M C,—27 (f), 
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b) 


3-74 由 图 3-72 中 的 差异 矩阵 计算 出 的 平均 差异 值 曲 线 


a) 时 域 波形 ( 横 轴 为 帧 序号 ， 纵 轴 为 习 





EF 均 差异 值 ) 


b) 幅度 谱 ( 横 轴 是 心率 ( 单位， 次/ 分钟) ， 纵 轴 是 频谱 幅度 ) 


采用 动态 规划 (Dynamic Programming, DP) 算法 搜索 差异 矩阵 中 累计 差异 度 最 小 的 最 优 
路 径 ， 不 仅 可 保证 解 的 全 局 最 优 性 ， 而 且 具 有 计算 效率 高 和 数字 计算 稳定 的 优点 。 图 3-75 是 











n x n 维 的 差异 矩阵 示意 图 ， 








平面 中 的 每 个 栅 格 点 都 表示 一 个 数 对 [7,7] ， 对 应 两 帧 图 像 7, 和 


[ | 


L, MEA dijo L 是 主 对 角 线 ， 其 上 所 有 点 的 值 都 是 0。L, 是 平行 于 万 并 且 与 其 水 平 距离 





为 4 的 直线 。 需 要 在 该 平 














如 下 : 
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i 中 寻找 一 条 以 d, ,为 起 点 、 且 经 过 的 所 有 点 的 差异 度 累计 值 最 小 的 
路 径 。 如 前 所 述 ， 将 搜索 范围 限制 在 志和 瑟 之 间 宽 度 为 A (C./2<A<2C,) 的 条 带 区 域内 ， 
即 对 于 第 + 帧 二 ， 和 寻找 其 在 下 一 个 心动 周期 中 的 对 应 帧 时， 须 使 +-<k<r +A。 具 体 搜索 步 又 





图 3-75 





n xn 维 差异 矩阵 示意 图 








在 第 r 步 (rz3) 中 ,确定 终 点 为 [7,1](r<k<r+A)、 具 有 最 小 累计 差异 值 的 路 径 。 
方法 是 连接 该 点 与 前 一 步 中 的 各 点 [7,1] (r-1<1<r-1+A)， 计算 出 各 条 路 径 的 累计 差 
异 值 ， 并 选择 出 具有 最 小 累计 差异 值 的 路 径 。 令 c(r,k,r -1,1l) 为 连接 点 [了 ,Ti] 和 [7 了 ,17] 
的 路 径 的 累计 差异 值 ， 其 公式 如 下 : 

er ur 1,0) Sd id, (3-69) 
C(r,k) &2X $373 LI, T, | 的 路 径 的 最 小 累计 差异 值 将 c(r,k,r -1,1) JE C(r-1,1) E, 4 
到 累计 差异 值 0(7r,k,r -1,1)。 对 于 步骤 +r 中 的 每 个 节点 [ 攻 ,Li](r<k<r+A), 共有 A 个 累 
计 差 异 值 。C(r,k) 定 义 如 下 : 
C(r,k) = min [QC r - 1, = min [CC -1,1) +e(r,k,r-1,1)} (3-70) 
AH, C(2,1) =d,, *d, p; 1=3,4,…,2+A。 JE CCr, E) ES ER he-p ROLL] BJ 
前 趋 ， 这 样 属于 终点 为 [7 ,1 ])B9. ROS do ESTEE RUBRI FEE B] A AME), 
[Louis ho Al}. BELA, EP r =n -A 时 得 到 的 具有 最 小 累计 差异 值 的 路 
径 也 就 是 整个 问题 的 最 优 路 径 | OD, Ie] [Iul -ahaa li TERI3-74 PLR 
示 ， 它 表示 ICUS 序列 中 ,第 1 帧 与 第 下 帧 、 第 2 帧 与 第 (2) 帧 、…、 第 nn-A 帧 与 第 u(n 
-4) 帧 是 对 应 帧 ， 其 中 w+ ) 是 匹配 函数 。 

为 了 减少 计算 量 ， 还 可 对 搜索 过 程 附加 约束 条 件 ， 例 如 : 唯一 性 约束 ，Vr, 了 | 工 一 让， 保 
证 只 考虑 各 帧 在 相 邻 心动 周期 中 的 最 佳 对 应 帧 ; 单调 性 约束 ， 如 果 工 一 六 JF ALL... 1, , ABA k > 
上 ， 限 制 可 能 解 的 搜索 空间 ， 避 免 “多 对 一 ” ， 即 一 帧 与 其 相 邻 心动 周期 中 的 多 帧 相对 应 。 

3) 选择 在 舒张 未 期 采集 的 图 像 ， 具 体 如 下 : 

目前 临床 采用 的 ECG 门 控 图 像 采 集 方法 通常 采用 R 波 作为 门 控 帧 的 标志 ， 由 于 心脏 在 
R 波 出 现时 处 于 一 个 心动 周期 中 运动 最 缓慢 的 阶段 ， 因 此 为 了 得 到 与 ECG 门 控 相似 的 结 
序列 ， 还 需 在 最 优 路 径 志 上 找到 表示 在 相 邻 心动 周期 的 心脏 运动 最 慢 点 处 采集 的 图 像 对 的 
点 。 若 最 优 路 径 工 经 过 d,;,， 则 表示 心脏 在 i Mj 两 
个 时 刻 处 于 近似 相同 的 状态 ， 差 异 和 矩阵 在 点 (i,j) 呈 
现 局 部 最 小 值 ， 若 第 i 和 j 帧 同时 又 是 在 心脏 运动 最 
BARR, MAERUA (LJ). SEECT 308 ff B) 
方向 上 还 应 存在 差异 值 很 小 的 点 。 

首先 采用 45° 高 斯 模板 对 差异 矩阵 进行 滤波 ， 强 
化 具有 上 述 特点 的 结构 ， 得 到 滤波 之 后 的 差异 矩阵 
刀 '。 然 后 ,在 刀 ' 中 ， 找 到 路 径 过 上 的 最 大 值 点 (Po， 
do) (在 图 3-76 中 用 “六 ”表示 )， 它 表示 第 po 和 
qo 帧 是 在 相 邻 心动 周期 的 心脏 运动 最 慢 点 处 采集 的 。 
以 该 点 为 起 点 ， 在 二 上 找到 表示 其 他 对 应 帧 的 点 ， 
包括 向 下 和 向 上 搜索 两 个 阶段 ， 流 程 如 图 3-77 Tg sag 在 滤波 后 的 差异 矩阵 中 搜索 
Zh, 其 中 步 又 2 中 的 交点 (9 57) All Cj, p; ) TEA 3-76 在 舒张 未 期 采集 的 各 对 应 帧 
中 都 用 “全 ”表示 。 

临床 采集 的 ICUS 图 像 序列 的 门 控 结 果 如 图 3-78 所 示 ， 从 图 中 可 以 直观 地 看 出 ， 脱 机 
门 探 序列 较 ECG 门 控 结 果 更 为 平滑 。 
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调整 (pix qi) 的 位 置 ， 使 E 位 


于 该 点 附近 的 局 部 极 大 值 处 























调整 (proge) 的 位 置 ， 使 其 








位 
F 该 点 附近 的 局 部 极 大 值 处 





























-CHD 
b) 


3-77 ”搜索 门 控 帧 采样 点 的 流程 图 


a) 向 下 搜索 b) 向 上 搜索 














图 3-78 
a) 原始 ICUS 序列 纵向 视图 b) 


ICUS 序列 的 门 控 结 且 


(ua 














基于 图 像 的 脱 机 门 控 结 果 c) 离线 ECG 门 控 结果 


ZH 


上 述 回顾 性 脱 机 门 控 方 法 不 需要 专门 的 心 电 门 控 图 像 采 集 装 置 ， 也 无 需 利用 ECG fri, 
同时 亦 无 需 操 作者 的 手动 参与 ， 因 而 结果 的 客观 性 和 可 重复 性 高 。 由 于 采用 了 动态 规划 等 高 
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效 算法 ， 还 可 保证 较 低 的 运算 量 和 较 高 的 运算 效率 。 
3.8.4 ”直接 抑制 运动 伪 影 的 方法 

基于 图 像 的 回顾 性 脱 机 门 控 方法 虽然 可 以 避免 ECG 门 控 方 法 的 缺点 ， 但 是 在 获得 的 门 
控 序列 中 ， 各 帧 可 能 在 R -R 间 期 的 任意 位 置 获 取 ， 同 时 当 病 人 的 心率 发 生变 化 时 ， 也 可 能 
得 到 错误 的 结果 。 同 时 由 于 每 个 心动 周期 只 选择 一 帧 ， 需 要 抛弃 大 量 帧 ， 因 而 可 能 会 丢失 很 
多 有 诊断 价值 的 信息 。 

目前 ， 对 非 门 控 IVUS 图 像 序 列 直接 进行 运动 估计 的 方法 包括 光 流 法 (Optical Flow, 
OF) 和 块 匹 配 法 (Block Matching，BM)。 此 类 方法 既 不 需要 门 控 图 像 采集 装置 ， 无 需 记录 
ECG 信和 号， 也 不 需要 抛弃 有 用 帧 ， 可 保证 图 像 数 据 集合 的 完整 性 。 但 是 光 流 法 的 估计 结 
极 易 受 到 血 流 随机 运动 的 干扰 ， 且 对 噪声 十 分 敏感 ; 块 匹 配 法 需要 明显 的 标志 物 (例如 钉 
化 ， 血 管 分 又 等 ) ， 而 此 类 标志 并 非 在 每 帧 中 都 存在 。 

在 综合 分 析 ICUS 图 像 序 列 中 由 周期 性 心脏 运动 所 致 运动 伪 影 的 产生 机 制 和 表现 形式 的 
基础 上 ， 可 对 覆盖 多 个 心动 周期 的 非 门 控 IVUS 图 像 序 列 直接 进行 运动 伪 影 的 定量 估计 和 补 
mS ICUS 纵向 视图 的 视觉 效果 ， 提 高 对 ICUS 图 像 的 定量 分 析 和 三 维 重建 等 的 精度 。 
该 技术 无 需 利 用 ECG 信号 ， 也 不 需要 抛弃 任何 一 帧 图 像 ， 在 抑制 运动 伪 影 的 同时 可 保证 图 
像 数 据 集合 的 完整 性 。 下 面 介绍 方法 的 主要 步骤 。 

首先 ， 提 取 各 帧 图 像 中 的 血管 壁 内 膜 轮廓 ， 并 定量 估计 相 邻 帧 间 的 血管 横断 面 刚 性 运动 
参数 ， 如 图 3-79 所 示 。 相 邻 帧 血管 横 截 面 之 间 的 平移 和 旋转 可 分 别 用 管 腔 边 界 曲 线 重心 的 
位 移 和 边界 曲线 之 间 的 旋转 角 来 表示 。 在 图 3-79 中 ， 假 设 相 邻 两 帧 中 的 管 腔 边界 曲线 分 别 
Ay, 和 3》 ， 其 重心 分 别 为 Cj (x, Ly 1) 和 C(x 3570), y, 和 ,之 间 的 位 移 为 (Ax,Ay) = 
(xo -Xa Ya Ya), Yi 和 ,之 间 的 旋转 角 为 Aq， 旋转 中 心 为 导管 (x ,yo)， 即 : 


X, cosAa — sinAa]| X, +A 
Hoe T us pn 
Ya -sina cosA ]| y, + Ay 
Aa = arctan (ys /x,, ) — arctan (y,,/%,, ) (3-72) 
ICUS 断层 图 像 序列 中 相 邻 切片 之 间 管 腔 横 截 面 重心 的 位 移 和 空间 方向 的 改变 主要 由 运动 和 
儿 何 两 方面 的 因素 造成 :运动 因素 即 外 部 因素 ， 指 由 周期 性 心脏 运动 和 搏动 的 血 流 造 成 的 超声 导 
管 相对 于 管 腔 的 运动 和 血管 形态 的 变化 ， 几 何 因素 即 内 部 因素 ， 指 血管 腔 本 身 不 规则 的 几何 形 


状 。 因 此 ， 管 腔 边 界 曲 线 重心 的 位 移 (Ax,Ay) 和 边界 曲线 之 间 的 旋转 角 Aa 分 别 由 如 下 两 部 分 
组 成 















































其 中 





























Ax = Ax, + Ax, 
Ay = Ay, + Ay, (3-73) 
Aa = Aa, + Aa, 
其 中 ， 脚 标 4 和 g 分 别 表示 运动 分 量 和 几何 分 量 。 
对 于 图 像 序列 中 的 各 相 邻 帧 ， 例 如 第 上 -1 Ak E (k=2, 3, =, M, M 是 图 像 序列 的 
总 帧 数 )， 计 算 血 管内 腔 边界 曲线 的 几何 中 心 作为 对 其 重心 的 近似 ， 并 计算 出 重心 之 间 的 刚 
性 运动 参数 | An, |k=2, 3,..., MI, IAy, |k=2, 3,..., MI 和 |Aa, |k=2, 3,..., MI, 
由 于 由 血管 本 身 的 不 规则 几何 形状 所 引起 的 相 邻 帧 之 间 管 腔 横 截 面 空间 方向 和 重心 位 置 的 变 
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ClGclycD 和 
Co(xer,yer) 分 别 
FEV IL yo IG 





[3-79 ” 相 邻 帧 血管 内 超声 图 像 的 血管 壁 刚 性 运动 参数 示意 图 


化 速度 ， 远 小 于 由 周期 性 心脏 运动 所 致 的 变化 速度 ， 因 此 在 刚性 运动 参数 的 高 频 分 量 对 应 于 
运动 分 量 ( Ax ,，Ayi 1,，Aai ,) ， 且 其 变化 频率 应 等 于 心率 ， 而 低频 分 量 对 应 于 几何 分 量 


(Ax,,, Ay,,, Aa, vv) 。 分 别 对 1Ax, |k=2, 3,..., M}, IAy, |k 22, 3,..., MI 和 |Aa, | 
k-2,3,.., MU grege, MEDERMA BRIE AH Ana, Aya, Aa, a) 的 个 


计 值 。 高 通 滤 波 器 的 通 带 截止 频率 设 定 为 病人 的 心率 值 。 
BJA, XFA k WEHR I(x, y) (=2，3，…，M) ， 将 其 血管 区 域 (血管 壁 中 -外 膜 轮 
廓 和 管 腔 轮廓 之 间 的 区 域 ， 内 各 像素 的 坐标 (基于 以 导管 中 心 为 坐标 原点 的 坐标 系 ) 先 平移 


(- Xs. - D Ay, Pee Aq，， 即 得 到 消除 刚性 运动 信 影 后 的 图 像 / Ca", y): 


k k k 
cos{ - > Ae, sin} 一 »3 Aaa) x= > Ax; , 
= 4 


(ar se i m A (3-74) 
~ sin( - > Aaa) O08 = >, Aaa) y= > Ay, , 
i22 iaz i=2 


| 3-80 和 图 3-81 分 别 是 对 62 帧 和 80 帧 临床 图 像 序列 补偿 运动 伪 影 前 后 的 横向 视图 
(血管 腔 边 界 曲线 ) 及 纵向 视图 。 可 以 看 出 ， 完 成 抑制 运动 伪 影 后 的 横 截 面 视 图 中 相 邻 帧 管 
腔 轮廓 之 间 的 扭 动 大 大 减 小 ， 在 纵向 视图 中 体现 为 外 膜 轮 廓 的 锯齿 形 边缘 变 的 相对 平滑 。 


a) b) c) d) 


图 3-80 62 帧 临床 图 像 实 验 结 
a) 补偿 前 横向 视图 中 的 管 腔 边界 b) 补偿 后 横向 视图 中 的 管 腔 边 界 c) 补偿 前 的 纵向 视图 d) 补偿 后 的 纵向 视图 
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c) d) 


图 3-81 80 帧 临床 图 像 实 验 结 
a) 补偿 前 横向 视图 中 的 管 腔 边 界 b) 补偿 后 横向 视图 中 的 管 腔 边界 e) 补偿 前 的 纵向 视图 d) 补偿 后 的 纵向 视图 























3.9 三 维 重建 


早期 的 血管 三 维 重 建 方法 是 把 一 系列 的 IVUS 图 像 按照 采集 顺序 等 间距 堆 加 起 来 形成 三 
维 直 血管 段 ， 如 图 3-82 所 示 ， 不 考虑 血管 本 身 的 弯曲 和 扭曲 、 超 声 导 管 在 回 撤 过 程 中 的 扭 
曲 和 滑动 所 造成 的 图 像 旋 转 和 信息 丢失 ， 以 及 由 于 心脏 运动 所 导致 的 运动 伪 影 等 。 由 于 
IVUS 本 身 不 能 提供 每 一 帧 切片 图 像 的 空间 信息 〈 如 轴 向 位 置 和 空间 方向 ， 采 集 点 处 导管 的 
曲率 和 挠 率 等 ) 和 定位 导管 回 撤 路 径 ， 因 而 此 类 方法 往往 将 弯曲 的 血管 重建 成 直 的 血管 ， 
其 结果 是 不 准确 的 。 














图 3-82 早期 的 血管 三 维 重 建 方 法 





由 于 在 进行 IVUS 检查 的 过 程 中 ，X 射线 血管 造影 和 IVUS 分 别 同步 显示 导管 探头 在 管 
腔 内 的 部 位 和 相应 血管 壁 的 结构 形态 ， 因 而 可 采用 一 对 近似 正 交 的 造影 图 像 对 导管 的 回 撤 路 
径 进行 精确 定位 ， 将 由 造影 图 像 获得 的 超声 导管 和 管 腔 长 轴 方 向 的 三 维 几 何 信 息 与 由 IVUS 
图 像 获得 的 管 腔 横 截面 信息 相 融 合 后 三 维 重建 血管 ， 充 分 发 挥 两 种 成 像 手段 的 优势 ， 克 服 分 
别 独立 采用 二 者 重建 血管 时 的 不 足 ， 如 图 3-83 所 示 。 

该 领域 的 研究 开始 于 20 世纪 90 年 代 中 后 期 '% ， 流 程 图 如 图 3-84 所 示 ， 基 本 思路 是 在 
完成 ECG 门 控 的 IVUS 和 CAG 图 像 采 集 后 ， 首 先 分 别 对 原始 造影 和 IVUS 图 像 进 行 增强 、 去 
品 、 畸 变 校 正 以 及 二 维 分 割 等 预 处 理 ， 然 后 从 双 面 造影 网 像 中 三 维 重 建 出 目标 血管 的 中 心 线 
或 导管 回 撤 路 径 。 之 后 ， 确 定 各 帧 IVUS 图 像 沿 血管 中 心 线 或 导管 路 径 的 轴 向 位 置 和 空间 方 
向 。 最 后 ， 采 用 曲面 拟 合 技术 和 表面 绘制 技术 完成 整 段 血 管 的 重建 。 目 前 国内 外 各 研究 组 主 
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要 对 上 述 基 本 思路 的 具体 实现 方法 进行 研究 ， 重 点 是 确定 各 帧 VUS 图 像 的 空间 方位 ， 文 献 
[81-89] 是 代表 性 方法 。 














Al3-83 ”基于 J 
























像 预 处 理 































维 重建 血管 中 心 线 三 维 重 建 
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导管 路 径 三 
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建 结 果 的 三 








图 3-84 基于 IVUS 和 CAG 图 像 融合 的 血管 三 维 重建 流程 区 




















对 于 冠状 动脉 内 超声 图 像 序列 ， 知 只 重建 某 一 个 时 相 (通常 是 舒张 末期 ) 的 血管 ， 则 
由 于 研究 冠 脉 血管 组 织 的 生物 力学 特性 、 分 析 血 管 壁 受到 的 由 搏动 血 流 引入 的 应 力 应 变 分 布 
情况 、 建 立 血管 弹性 图 等 ， 都 需要 分 析 动 脉 血 管 在 心动 周期 中 不 同时 刻 的 变形 ， 而 限制 了 血 
管内 超声 在 这 些 方面 的 应 用 。 利 用 同步 采集 的 、 窗 盖 多 个 心动 周期 的 冠状 动脉 内 超声 图 像 序 




















列 和 一 对 近似 正 交 的 血管 造影 图 像 序列 对 靶 血 管 段 进行 动态 三 维 (四 维 ， 即 三 维 + 时 间 ) 
EE”, 再现 冠状 动脉 血管 (包含 可 能 存在 的 斑 块 ) 在 心动 周期 中 各 时 相 的 真实 形态 ， 是 
未 来 的 主要 发 展 方向 。 








对 重建 结果 精度 的 定量 评价 也 是 需要 解决 的 关键 问题 ， 目 前 一 般 采 用 仿 体 实验 或 动物 
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(如 猪 ) 心脏 的 体外 实验 ， 但 是 制 做 可 真实 模拟 人 体 搏动 状态 下 的 血管 仿 体 是 非常 困难 的 ， 
动物 体外 实验 同样 存在 不 能 模拟 搏动 的 动脉 血管 的 问题 。 


3.9.1 X 射 线 造影 图 像 中 导管 路 径 的 三 维 重建 


如 2.5 节 所 述 ， 根 据 两 幅 近 似 垂 直 的 CAG 图 像 之 间 的 几何 变换 关系 ， 可 以 三 维 重 建 出 
超声 导管 的 回 撤 路 径 。 或 者 采用 “ 自 顶 向 下 ”的 方法 ， 运 用 snake 模型 技术 ， 表示 导管 的 
snake 曲线 在 约束 力 的 作用 下 直接 在 三 维 空间 中 变形 ， 如 图 3-85 所 示 。 




















3-85 ”导管 snake 曲线 在 约束 力 的 作用 下 直接 在 三 维 空间 中 变形 




















snake 模型 的 初始 位 置 采 用 手动 取 点 获得 ， 即 在 导管 路 径 的 一 个 投影 上 手动 选取 若干 采 
样 点 ， 然 后 根据 外 极 约束 得 到 这 些 点 在 另 一 角度 投影 上 的 对 应 点 。 由 这 几 组 对 应 点 分 别 求 出 
它们 的 三 维 坐标 ， 用 直线 段 连接 这 些 三 维 点 ， 所 得 折线 作为 snake 模型 的 初始 位 置 。 采 用 三 
次 B 样 条 曲线 作为 snake 模型 的 表示 方式 ， 将 曲线 离散 化 为 N 个 点 olx Va z) (i=1, 2, 

N) ， 模 型 能 量 函 数 的 离散 表达 式 如 下 : 


E = Y [Eu (D ES] (3-75) 
内 部 能 量 已 ,保证 变形 过 程 中 曲线 的 连续 和 光滑 ， 公式 如 下 : 

E =(d- |e; -c |) + e -2c+c | (3-76) 

外 部 能 量 函 数 已 ,是 保证 模型 收敛 的 外 部 力 ， 保 证 曲线 在 左右 成 像 平 面 上 的 投影 位 于 相应 的 
导管 投影 ， 其 公式 如 下 : 

Es=[T(Ti(c)) + 站 CCce))] 8E IV LOGS) | + IV &OGT4(62)2 1] (3-77) 

式 中 ， LCT, (¢e,)) = 五 Cu， ac ci) ) 2 Ia (i,t) PHA A AR a BJ JC E FEE ; 

VLG,(c)) 2VI Cu v) MV I (T,(€,)) 2 V Ig Qus; v) DAEA MUR OD BE BBE 

Tl 和 TT 都 是 以 < 为 自 变量 的 函数 ， 根 据 透 视 投影 几何 关系 和 CAG 82557 L fn] AE XB E n] AIT, 

空间 点 在 两 个 成 像 平 面 上 的 投影 点 坐标 (uw, ,wi ) 和 (uw,，vw,) 都 可 用 该 点 的 三 维 坐 标 c = (xi， 
y,, 2) 表示 ， 具 体 如 下 : 
































[ u, vi] ede) 


(3-78 ) 
[ u, ul eT) 
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n E 量 函数 最 小 化 的 过 程 中 ，snake 曲线 在 内 外 力 的 共同 作用 下 不 断 变 形 ， 最 终 停留 在 能 
函数 取得 最 小 值 的 位 置 ， 即 为 三 维 导管 路 径 。 


3.9.2 确定 各 帧 VUS 图 像 的 轴 向 位 置 


将 IVUS 切片 映射 到 三 维 导 管 回 撤 路 径 的 正确 位 置 处 ， 即 确定 各 帧 超声 图 像 的 三 维 轴 向 
位 置 ， 主 要 依据 由 造影 图 像 中 三 维 重 建 出 的 导管 回 撤 路 径 以 及 导管 回 撤 的 方式 和 速度 。 例 
如 ， 文 献 [87] 采用 在 ECG 门 控 下 的 基于 蒜 管 的 导管 恒 速 回 撤 方 式 ， 得 到 由 在 各 心动 周期 
的 心脏 舒张 未 期 采集 的 IVUS 图 像 所 组 成 的 序列 ， 以 减 小 心脏 运动 和 呼吸 所 造成 的 运动 伪 
影 ， 提 高 重建 精度 。 依 据 三 维 导 管 路 径 长 度 ， 将 超声 图 像 中 心 〈 即 导管 中 心 ) 等 间隔 垂直 
映射 到 导管 路 径 上 。 但 是 当 患 者 心律 不 齐 时 这 种 等 间隔 放置 方法 就 存在 较 大 偏差 。 此 后 ， 文 
EA [88] 也 采用 类 似 的 ECC 门 控 图 像 采 集 方法 ， 并 记录 下 首 帧 图 像 的 采集 时 刻 ， 然 后 依据 
各 后 续 帧 超声 图 像 的 采集 时 刻 计算 出 它们 与 首 帧 图 像 之 间 的 距离 ， 从 而 得 到 沿 超声 导管 路 径 
排列 的 各 IVUS 帧 的 轴 向 位 置 。 文 献 [89] 未 考虑 心脏 运动 的 影响 ， 而 是 根据 导管 的 回 撤 速 
度 和 各 帧 IVUS 图 像 的 采集 时 刻 计算 各 IVUS 帧 的 位 置 ， 然后 将 从 IVUS 图 像 中 分 割 出 的 内 腔 
轮廓 质心 垂直 映射 到 相应 的 三 维 血 管 中 心 线 上 。 

目前 常用 的 方法 是 ， 在 对 感 兴趣 的 血管 段 进行 IVUS 检查 的 过 程 中 ， 将 超声 导管 插入 管 
腔 内 之 后 ， 推 送 至 远 端 ， 记 录 下 回 撤 的 起 始 时 刻 。 然 后 经 电动 机 驱动 匀速 连续 地 拉 出 导管 ， 
根据 采集 每 帧 图 像 时 经 过 的 时 间 ， 即 可 计算 出 相 邻 帧 的 切面 间距 ， 从 而 确定 导管 路 径 上 各 帧 
图 像 的 采集 点 。 在 回 撤 过 程 中 ， 超 声 导管 始终 位 于 各 帧 截面 图 像 的 中 心 ， 并 且 截 面 图 像 应 垂 
直 于 导管 回 撤 路 径 ， 如 图 3-86a IIR, WE cels) (0 大 s 友 1) 是 表示 三 维 导 管 路 径 的 BRAM 
线 ， 为 了 沿 cC) 准确 排列 各 帧 IVUS KHR, I els) 上 各 帧 图 像 采 集 点 处 的 单位 切 矢 量 上 = 
c'(s)/ |e'(s) | ， 在 沿 导 管 路 径 按照 采集 顺序 依次 排列 各 帧 IVUS 图 像 时 , 令 各 帧 图 像 平面 
垂直 于 其 采集 点 处 的 单位 切 和 撩 即 可 ， 如 图 3-86b 所 示 。 














































































































管 腔 轴线 





图 3-86 IVUS 图 像 的 轴 向 位 置 示 意图 
a) 回 撤 路 径 上 各 帧 图 像 采 集 点 处 的 单位 切 矢 b) 超声 图 像 平 面 垂直 于 其 采集 点 处 的 单位 切 矢 [8] 


















































3.9.3 确定 各 帧 IVUS 图 像 的 空间 方向 


确定 各 帧 IVUS 图 像 的 轴 向 位 置 后 ， 需 解决 两 个 问题 : 一 是 确定 相 邻 帧 IVUS 图 像 之 间 
的 相对 方向 ;二 是 确定 各 帧 IVUS 图 像 的 绝对 方向 。 

确定 相 邻 帧 IVUS 图 像 之 间 的 相对 方向 ， 也 就 是 考虑 导管 在 回 撤 过 程 中 的 扭转 问题 。 
当 导 管 的 3-D 回 撤 路 径 不 是 平面 曲线 时 , 例如， 图 3-87 所 示 为 沿 着 一 个 立方 体 边沿 的 回 撤 
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轨迹 ，A 和 B 点 分 别 表 示 回 撤 路 径 的 起 点 和 终点 ， 路 径 上 的 
箭头 表示 在 该 点 采集 到 的 超声 图 像 的 方向 ， 也 即 导管 在 该 点 
所 在 平面 的 法 线 方向 。 显 然 当 导管 从 一 个 平面 进入 另 一 个 平 
面 时 ， 超 声 图 像 的 方向 就 会 发 生变 化 。 而 且 ， 当 导管 分 别 沿 
实 线 和 虚线 表示 的 两 条 路 径 回 撤 时 ， 尽 管 起 点 和 终点 相同 ， 
但 所 采集 的 超声 图 像 的 方向 是 不 同 的 。 对 于 实 线 轨迹 ， 在 A 
和 了 处 的 方向 正好 相差 180°; 而 虚线 轨迹 的 起 点 和 终点 处 的 
方向 是 相同 的 。 如 果 在 重建 过 程 中 没有 考虑 此 问题 ， 则 可 能 
造成 实际 的 斑 块 在 血管 弯曲 处 的 外 侧 ， 而 重建 出 的 斑 块 位 于 
弯曲 处 内 侧 的 现象 ， 这 两 种 情况 下 的 血液 动力 学 特性 是 完全 oe a 
不 同 的 。 立方 体 边沿 回 撤 轨 迹 

计算 导管 路 径 上 各 帧 IVUS 图 像 采 集 点 处 的 切 矢 、 主 法 矢 和 副 法 矢 ， 建 立 该 点 处 的 局 部 
坐标 系 。 设 曲线 R(s) (0<s<1) 是 用 三 次 B 样 条 曲线 表示 的 三 维 导管 路 径 ， 由 曲线 方程 可 求 
出 曲线 上 任意 一 点 R(s,) 处 的 单位 切 撩 t+、 单 位 主 法 矢 n 和 单位 副 法 和 撩 5， 三 个 矢量 构成 该 点 
处 的 Frenet - Serret 标 架 ， 即 局 部 坐标 系 ， 如 图 3-88 所 示 。 沿 三 维 导 管 路 径 ， 在 各 帧 VUS 
图 像 采 集 点 处 均 建立 局 部 坐标 系 ， 即 可 确定 各 帧 IVUS 图 像 的 初始 方位 。 

































































图 3-88 三 维 导管 路 径 上 各 帧 VUS 图 像 采 集 点 处 的 局 部 坐标 系 











图 3-89a 所 示 为 屏幕 坐标 系 ， 它 以 左上 和 肖 为 坐标 原点 ， 忆 轴 正 向 向 右 ， 浆 轴 正 向 向 下 ; 
图 3-89b 所 示 的 投影 平面 坐标 系 以 图 像 中心 为 坐标 原点 ,，X 轴 正 向 向 右 ,， 了 轴 正 向 向 上 。 设 
图 像 的 大 小 为 WxH (HM: 像素 )， 则 图 像 平面 坐标 系 中 任 一 点 的 坐标 值 (x; ，y; ) 转换 
到 投影 平面 坐标 系 中 为 (x;，y;) ， 其 公式 如 下 : 


1 0 x; W/2 

i 说- SET dd 

临床 采集 的 IVUS 图 像 是 按照 图 像 平面 坐标 系 存储 的 ， 各 帧 超声 图 像 均 以 导管 为 中 心 ， 

且 垂 直 于 导管 路 径 在 该 帧 图 像 采 集 点 处 的 切 撩 量 ， 因 此 对 于 各 帧 超声 图 像 ， 需 先 由 式 
(3-79) 的 坐标 转换 关系 ， 将 图 像 中 像素 点 的 坐标 转换 到 投影 平面 坐标 系 中 ， 然 后 再 映射 到 
在 导管 路 径 相 应 位 置 处 建立 的 局 部 坐标 系 ， 即 Frenet - Serret 标 架 中 ， 如 图 3-90 所 示 。 由 于 
各 帧 VUS 图 像 均 垂直 于 导管 路 径 ， 即 垂直 于 导管 路 径 在 该 帧 图 像 采 集 点 处 的 切 撩 量 ， 因 此 
应 将 IVUS 切片 映射 到 导管 路 径 在 该 点 处 的 法 平面 ( 即 由 单位 主 法 和 撩 和 单位 副 法 和 撩 构成 的 平 
H) 上 。 基 于 此 原因 ， 对 于 在 导管 路 径 上 各 帧 图 像 采 集 点 处 建立 的 Frenet - Serret 标 架 (局 
部 坐标 系 ) ， 以 单位 主 法 和 撩 为 X 轴 ， 单 位 副 法 和 撩 为 Y 轴 ,单位 切 和 撩 为 Z 轴 ， 然 后 根据 坐标 变 
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换 原理 ， 将 各 帧 超声 图 像 中 像素 点 的 坐标 (SET OF TR 


系 中 。 














3-89 图 像 平 



































i 坐标 系 ) 变换 到 相应 的 局 部 坐标 














所 和 投影 平面 坐标 系 示意 图 


a) 图 像 平面 坐标 系 b) 投影 平面 坐标 系 




















图 3-90 IVUS 


对 于 确定 各 帧 VUS 图 像 的 绝对 方向 ， 
在 研究 早期 ， 文献 [80] 提出 采用 解剖 学 
标志 (如 血管 分 义 点 ) 确定 各 帧 图 像 旋 转 
角 的 方法 ， 显然 有 时 很 难 在 造影 中 清晰 地 识 
别 出 此 类 标志 点 。 在 IVUS 图 像 中 ， 导 管 位 
于 图 像 的 中 心 ， 并 且 一 般 不 与 管 腔 轮廓 的 重 
心 重合 ,二 者 之 间 存 在 一 定 的 偏 移 量 '”1， 
如 图 3-91 所 示 。 导 管 路 径 、 血 管 中 心 线 和 
超声 图 像 轴 向 位 置 示意 图 如 图 3-92 所 示 ， 
从 造影 图 像 中 三 维 重 建 出 的 血管 腔 轴线 与 
IVUS KRF É 
WFE 


























点 ,分别 计 算 图 像 中 的 管 腔 轮 廊 重 心 和 从 造影 




















凤 像 的 坐标 变换 






IVUS 图 像 























图 3-91 导管 的 偏心 示意 图 


的 交点 也 不 与 IVUS 图 像 中 的 管 腔 轮 廓 重心 重合 。 各 帧 超声 图 像 在 牌 直 于 导管 
i 内 可 自由 旋转 。 文 献 [81, 88] 利用 上 述 两 种 偏心 信息 ， 以 IVUS 图 像 中 心 作为 参考 
中 重建 出 的 管 腔 椭圆 轮廓 中 心 与 参考 点 之 间 的 











偏心 向 量 ， 以 及 两 个 偏心 向 量 之 间 的 夹 角 ， 即 偏心 角 ， 如 图 3-93 所 示 ; 然后 ， 通 过 对 全 部 


ICUS 图 像 的 偏心 角 加 权 和 进行 优化 ， 计 算出 一 


个 校正 偏心 角 ， 并 将 其 应 用 于 各 帧 IVUS 图 


像 ， 得 到 沿 超声 导管 路 径 准确 排列 的 各 帧 IVUS 图 像 ， 如 图 3-94 所 示 。 
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IVUS 图 像 




















图 3-92 导管 路 径 、 血 管 中 心 线 和 超声 图 像 轴 疝 位 置 示意 图 









































血管 内 腔 轮 廊 
| 
IVUS 图 像 | 
血管 内 腔 
轮廓 重心 `、 nd 
导管 --- 
血管 
中 心 线 ”| 
l Qi 
I 
1 
| 
图 3-93 IVUS 图 像 平面 内 的 偏心 图 3-94 沿 三 维 导 管 路 径 准 确 
向 量 与 偏心 夹 角 '* 排列 的 各 帧 IVUS 图 像 

















文献 [82] 采用 投影 法 确定 IVUS 图 像 的 绝对 方向 ， 即 计算 重建 出 的 内 腔 表面 的 投影 轮 
廊 ， 与 造影 图 像 进行 定量 比较 ， 在 不 同 初 始 角 度 时 测量 投影 轮廓 采 样 点 处 导管 与 管 腔 边界 之 
间 的 距离 ， 并 分 别 与 从 造影 中 测 得 的 距离 进行 对 比 ， 利 用 线性 回归 分 析 法 得 到 最 大 正 相 关 的 
最 优 旋转 角 。 文 献 [92] 将 三 维 管 腔 投影 到 二 维 造影 图 像 上 ， 并 与 造影 中 的 管 腔 投影 进行 
对 比 。 每 旋转 一 度 ， 对 投影 边界 点 与 对 应 造影 边界 点 之 间 的 距离 求 和 ， 距 离 和 最 小 时 的 角度 
即 为 各 帧 超声 图 像 的 最 佳 旋转 角 。 文 献 [93] 将 采用 三 维 弹性 配 准 法 ， 即 将 完成 血管 壁 轮 
廓 提取 的 ICUS 切片 垂直 置 于 一 个 直 导 管 路 径 上 ; 然后 采用 三 次 B 样 条 曲面 对 管 腔 轮 廊 点 进 
行 拟 合 ， 得 到 一 个 管状 模型 ， 最 后 将 管状 模型 向 左右 造影 平面 反 投影 ， 将 投影 轮廓 与 造影 
的 管 腔 轮 廓 进行 配 准 ， 通 过 对 控制 曲线 的 反复 迭代 得 到 全 局 最 优 解 。 

上 述 方法 的 主要 不 足 在 于 确定 各 帧 IVUS 图 像 的 空间 方向 时 ， 以 从 造影 图 像 中 重建 出 的 
三 维 血管 腔 模型 或 造影 中 的 管 腔 轮廓 或 轴线 作为 基准 ， 采 用 优化 的 方法 求 得 各 帧 IVUS 图 像 
的 最 优 空间 方向 。 而 基于 造影 图 像 的 三 维 重建 本 身 就 存在 误差 〈 例 如 ， 重建 时 一 般 假设 管 
腔 模 截 面 为 椭圆 ， 而 事实 上 当 发 生 狭 窄 时 管 腔 的 形状 通常 复杂 多 样 )， 且 在 反 投 影 的 过 程 
中 ， 可 能 再 次 引入 成 像 系 统 参数 的 误差 。 


3.9.4 腔 内 外 表面 的 拟 合 


至 此 , 已 经 得 到 了 导管 的 三 维 回 撤 路 径 ， 以 及 沿 导管 轴 向 排列 的 管 腔 横 截面 ， 需 要 选择 
适当 的 曲面 拟 合 方法 ， 将 各 帧 图 像 的 轮廓 连接 起 来 ， 形 成 连续 、 封 闭 的 血管 腔 内 外 表面 ， 为 
后 续 的 量化 测量 和 可 视 化 所 用 。 如 2. 5. 6 节 所 述 ， 常 用 的 曲面 拟 合 方法 有 球 包 络 法 、 三 角形 
拼接 法 和 NURBS 曲面 拟 合法 。 图 3-95 是 采用 NURBS 曲面 拟 合法 对 图 3-94 所 示 的 临床 图 
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像 序列 得 到 的 血管 表面 重建 结果 。 








b) 
图 3-95 采用 NURBS 曲面 拟 合法 对 图 3-94 所 示 的 临床 图 像 序列 得 到 的 血管 表面 重建 结果 






































a) 多 个 视角 的 三 维 血管 段 的 整体 外 观 b) 三 维 血管 段 的 纵向 剖面 图 
































3.10 ”形态 参数 的 定量 测量 


在 完成 IVUS 图 像 的 分 割 和 血管 三 维 重建 的 基础 上 ， 采 用 几何 方法 ， 可 对 具有 临床 参考 价 
值 的 血管 形态 参数 (包括 最 大 和 最 小 管 腔 直径 、 管 腔 横 截 面积 、 管 腔 偏心 率 、 管 腔 容积 、 血 管 
壁 厚 、 斑 块 体积 、 血 管 段 长 度 等 ) 进行 定量 测量 ， 辅 助 血管 病变 的 诊断 和 指导 介入 治疗 。 


3.10.1 长 度 和 局 部 曲率 


血管 段 长 度 是 临床 诊治 冠 心 病 的 重要 参数 ， 例 如 进行 支架 治疗 时 ， 需 要 测量 狭窄 段 长 
度 ， 选 用 长 度 合适 的 支架 。 按 照 采 集 顺序 ， 对 各 帧 ICUS 图 像 中 管 腔 截 面 轮廓 重心 进行 了 B FÉ 
条 曲线 拟 合 ， 即 可 得 到 管 腔 轴线 ,利用 B 样 条 曲线 的 积分 计算 管 腔 轴线 的 长 度 ， 即 得 到 血 
管 段 的 长 度 。 

血管 段 曲 率 的 变化 对 于 冠 心病 的 诊治 而 言 也 是 重要 的 参数 ， 例 如 近 端 血管 的 曲率 是 经 皮 
冠 脉 介入 手术 成 功 的 关键 因素 ; 曲率 的 变化 可 以 反映 是 否 存在 动脉 粥 样 硬 化 等 。 对 每 帧 
IVUS/OCT 图 像 建立 Frenet - Serret 标 架 ， 根 据 微分 几何 中 的 曲率 公式 ， 即 可 求 得 血管 壁 管 
Wes - 斑 块 界面 上 每 个 点 的 曲率 。 设 三 维 导 管 路 径 用 曲线 c(s) 表 示 ， 曲 率 k 等 于 曲线 的 切 向 
量 上 &s) 相 对 于 弧 长 的 转动 率 如 下 : 





K(s) = |£ Cs) ll = pe) |l (3-80) 
曲线 在 该 点 的 切 向 量 ts) 和 主 法 向 量 n (s) 的 关系 如 下 : 
n(s) =#'(s)/ ECs) |] St G)/7kG) (3-81) 


k 随 点 在 曲线 上 的 移动 而 变化 ， 如 果 x=0 那么 该 曲线 是 一 条 直线 。 
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Ja rp TT PAE - 斑 块 界面 上 的 点 是 “内 弯曲 ”还 是 “外 弯曲 ”点 ， 文 献 
[94] 提出 可 采用 该 点 相对 于 主 法 向 量 的 圆周 位 置 对 其 曲率 值 进行 加 权 处 理 ， 得 到 曲率 指针 
值 Kinder ， 根 据 ki 的 正 负 确定 该 点 的 “内 弯曲 /外 弯曲 ”性 质 。 设 在 三 维 导管 路 径 上 的 点 
c(s) 处 拍摄 的 超声 图 像 为 第 s 帧 ， 其 上 的 第 i 个 轮廓 点 为 f(s，i) ， 它 与 轮廓 重心 c(s) 之 间 
的 向 量 为 y(s, i) = f(s, 让 -ec(s)。 点 c(s) 处 的 单位 主 法 向 量 为 na(s)， 将 其 映射 到 第 s 帧 超 
声 图 像 平面 所 在 的 二 维 坐标 系 中 ， 如 图 3-23b 所 示 。 定 义 点 f(s, i) 的 曲率 指针 如 下 "525 














ioatea : 
Kinks = "TT GY | NL 
其 中 ，* . ”表示 两 个 向 量 的 点 积 。 即 采用 导管 路 径 在 该 点 的 主 法 向 量 m(s) MR, D 


"A 、 访 值 对 曲率 值 进行 加 权 。 由 于 zs) 总 是 指向 曲率 圆 的 圆心 ， 因 此 它 也 表明 了 加 
Fe] EAS PY AS HH I, Æ kua >0， 则 点 f(s, D) AAS AP King «0, MIG, i) 为 外 弯 
曲 点 ; 在 垂直 于 法 向 量 的 方向 上 Kue =0。 这 样 就 将 曲率 值 与 管 腔 - 斑 块 界面 上 点 的 圆周 位 
置 联系 了 起 来 ， 为 后 续 分 析 斑 块 的 分 布 与 血管 几何 形态 间 的 关系 黄 定 基础 。 


3.10.2 横 截 面积 


血管 腔 横 截 面积 的 大 小 可 直接 反映 该 区 域 血 管 狭窄 的 程度 ， 即 病变 的 程度 。IVUS 图 像 中 
血管 壁 内 膜 轮廓 曲线 所 包围 的 面积 即 为 管 膝 在 该 帧 图 像 采 集 点 处 的 横 堆 面积， 如 图 3-96 所 示 。 

下 面 介绍 两 种 计算 管 腔 横 截 面积 的 方法 : 

1) 对 从 IVUS 图 像 中 提取 出 的 血管 壁 内 膜 轮廓 点 进行 B 样 条 曲线 拟 合 ， 得 到 用 参数 曲 
线 表 示 的 轮廓 线 ， 然 后 对 该 曲线 积分 ， 即 得 到 其 所 包围 区 域 的 面积 。 

2) 通过 对 属于 血管 壁 内 膜 轮 廓 曲线 所 包围 区 域内 的 像素 进行 计数 得 到 其 面积 。 如 果 内 
膜 轮 廓 的 像素 点 总 数 为 Y， 像 素 的 尺寸 为 Ls ， 那 么 该 区 域 的 面积 > 

Sepa (3-83) 

按 此 方法 ， 图 3-97 中 区 域 R 的 面积 $=41 (HP Lia =1)。 
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3-96 完成 血管 壁 轮廓 提取 的 一 帧 IVUS 图 像 图 3-97 区 域 R 的 面积 











3.10.3 ”容积 


如 2.6 节 所 述 ， 从 X 射线 血 管 造影 图 像 中 佑 计 血 管 段 容积 时 ， 通 常 是 将 血管 横 截 面 假 
设 为 椭圆 ， 并 根据 两 个 角度 的 二 维 直 径 信 息 限 制 椭圆 轮廓 的 形状 ， 然 后 根据 相 邻 的 血管 椭圆 
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横 截面 计算 血管 段 的 容积 。 但 是 血管 横 截 面 的 形状 通常 是 复杂 多 样 的 ， 尤 其 是 发 生病 变 时 ， 
因此 这 种 测量 是 不 准确 的 。 

血管 内 超声 可 以 清晰 显示 血管 横 截 面 的 形态 ， 对 从 IVUS 图 像 中 提取 出 的 血管 内 膜 离散 
轮廓 点 进行 B 样 条 曲线 拟 合 ， 得 到 封闭 的 、 用 连续 参数 曲线 表示 的 内 膜 轮 廓 。 以 该 封闭 曲 
线 的 重心 作为 坐标 原点 建立 局 部 坐标 系 ， 通 过 在 该 坐标 系 中 进行 曲线 积分 求 出 该 曲线 所 包围 
的 面积 ， 即 血管 内 膜 模 截 面积 C;,。 血 管 段 上 下 截面 示意 图 如 图 3-98 所 示 ， 图 中 设 血 管 段 上 
下 截面 〈 即 两 帧 IVUS 图 像 ， 的 法 向 矢量 分 别 为 n, 和 n,， 则 该 段 血管 的 方向 矢量 近似 为 


























no =n, +n, (3-84) 
截面 轮廓 在 矢量 nn 方向 上 的 投影 面积 ;> 
Gi =G,cosp, (3-85) 
SUP, jw 是 0 和 nn, 之 间 的 夹 角 。 截 面 间距 离 为 
h= |d, | cosh (3-86) 
IP, 4$ 是 和 4d 之 间 的 夹 角 。 则 该 段 血 管 的 体积 可 用 圆 全 体积 公式 近似 计算 得 到 ， 公 式 如 下 : 
V, Sh(G,' + /OG +6,,)/3 (3-87) 


3.10.4 BELLA 


DEER AA FRB SIAR ARBRE , AIPA PE ARR EE ATA TOL EY E ER. ENE 
斑 块 的 形状 是 不 规则 的 ， 如 图 3-99 所 示 ， 所 以 可 采用 体积 微 元 的 思想 通过 划分 体积 网 格 求 
解 该 不 规则 区 域 的 体积 。 血 管 壁 网 格 化 示意 图 如 图 3-100 所 示 ， 在 图 3-100a 中 ， 先 计算 内 
Ws - 斑 块 边界 与 外 膜 边 界 之 间 的 各 个 网 格 体 元 的 体积 V,， 那 么 目标 区 域 的 体积 VV 就 是 这 些 
网 格 体 元 的 体积 之 和 ， 公 式 如 下 |; 





V= >V, (3-88) 


M 





正常 血管 PREIE EEIE 


dı ni 





图 3-98 ”血管 段 上 下 截面 示意 图 图 3-99 ”冠状 动脉 粥 样 便 化 斑 块 示意 图 


如 图 3-100b 所 示 ， 图 3-100a 中 网 格 体 元 的 构成 方法 如 图 3-100b Brzs, 具体 过 程 
如 下 : 

1) 以 管 腔 轮廓 的 几何 中 心 作 为 对 其 重心 的 近似 ， 得 到 血管 段 上 下 截面 〈( 即 相 邻 两 帧 
IVUS 图 像 ) 中 血管 内 腔 轮 廓 的 重心 CaM Cio 

2) 在 前 一 帧 图 像 的 管 腔 轮廓 上 任 取 一 点 4 作为 起 始点 ,使 其 与 重心 C, 的 延长 线 与 外 膜 
相交 于 点 B。 由 两 条 直线 可 确定 一 个 平面 ， 可 知 C, B 与 0,,C,, 两 条 直线 确定 的 平面 与 第 二 帧 
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超声 图 像 内 、 外 膜 轮 廓 分别 相交 于 点 请 和 万 ， 则 ABCDEFGH 就 构成 了 一 个 六 面体 网 格 体 元 。 

3) 阁 要 划分 的 体 元 数 为 n， 则 以 A 为 起 始点 在 内 膜 轮 廊 等 间隔 地 取 n 个 点 4,(i=1，2， 
…,，7)， 以 4 代替 4 重复 步骤 2， 求 这 些 点 在 其 外 膜 轮 廓 和 下 一 帧 超声 图 像 上 对 应 的 点 B; 
EMF (i=1, 2, ++, n)o 











网 格 体 元 
斑 块 厚度 
外 膜 边 界 


EE - 斑 块 边界 





a) 








图 3-100 MAEM ha AR 
网 格 化 的 三 维 血管 段 b) 体 元 的 构造 方法 

目前 计算 体 元 体积 的 常用 方法 有 三 种 : 多 胞 (polytope) 法 、Watanabe 法 和 Simpson 规 
则 法 “示意 图 如 图 3-101 所 示 。 

(1) 多 胞 (polytope) 法 

在 图 3-101a 中 ， 每 个 体 元 是 由 8 个 顶点 构成 的 多 面体 ， 该 多 面体 有 6 个 面 ， 每 个 面包 
含 4 个 顶点 。 绕 顶点 逆 时 针 转 动 时 ， 其 法 向 量 指向 外 。 从 任意 顶点 内 开始 可 以 获得 一 个 项 
点 的 有 序 序列 | VW, V, ,| ， 构 成 两 个 三 角形 VViV, 和 WW,V， 每 个 三 角形 和 坐标 原点 
0 都 构成 一 个 四 面体 。 对 于 体 元 的 每 个 表面 ， 都 计算 出 各 四 面体 的 体积 ， 然 后 相 加 即 可 求 出 
体 元 的 体积 ， 其 公式 如 下 : 
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6 2 
PEE LI (3-89) 
UH, V, ,表示 坐标 原点 0 与 第 j 个 表面 上 的 第 i 个 三 角形 的 项 点 之 间 的 向 量 。 











(2) Watanabe 法 
在 图 3-101b 中 ， 首 先 分 别 计算 出 多 面体 的 下 表面 4BCD 和 上 表面 EFGH 的 重心 Ci 和 
Co, KEHE n, 和 n,， 两 重心 之 间 的 向 量 为 4 = Cu-Ciuw， 则 多 面体 的 体积 ; 
_(n,+n,) +d 
2 
























































V, (3-90) 


(3) Simpson 规则 法 
按照 图 3-101c 构造 由 连续 三 个 切片 构成 的 体 元 ， 其 上 、 中 、 下 表面 的 重心 分 别 为 C。、 





+ d,。 则 多 面体 的 体积 > 











(n,+4n,+n,) * d 
6 
与 Watanabe 法 相 比 ， 该 方法 采用 的 体 元 扩大 了 一 倍 。 


V, = (3-91) 
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c) 
图 3-101 ” 体 元 体积 计算 示意 图 '” 
a) 多 胞 法 示意 图 b) Watanabe 法 示意 图 c) Simpson 规则 法 示意 图 
对 于 每 帧 IVUS 图 像 ， 利 用 分 割 出 的 广 块 — 内 腔 和 斑 块 -中 膜 边 界 ， 连 接管 腔 横 截 面 的 
重心 和 斑 块 - 中 膜 边界 上 的 一 点 4， 所 得 线段 与 斑 块 - 内 腔 边界 交 于 一 点 B， 线 段 4B 的 长 
度 即 为 点 4 (xX B) 处 斑 块 的 厚度 。 相 对 于 斑 块 的 绝对 厚度 值 而 言 ， 斑 块 的 分 布 对 于 临床 诊 
断 的 意义 更 大 。 


3. 11 流动 规律 参数 的 估算 




















血 流动 力学 是 应 用 流体 力学 的 理论 和 方法 研究 血液 在 血管 中 的 流动 规律 ， 并 探讨 血液 流 
动 规律 与 血管 生理 和 病理 之 间 关 系 的 一 门 边缘 性 学 科 。 从 20 世纪 90 年 代 开 始 ， 血 流动 力学 
因素 与 血管 生长 和 细胞 微 结构 之 间 的 关系 的 研究 逐渐 成 为 血管 生物 学 的 热点 课题 。 呢 样 硬化 
性 病变 常 发 生 于 大 血管 分 义 或 弯曲 处 ， 这 些 区 域 的 血 流动 力学 特性 复杂 ， 并 且 因 此 所 造成 的 
血管 壁 细胞 力学 性 质 的 改变 是 粥 样 便 化 斑 块 生成 的 重要 原因 。 血 流动 力学 因素 对 粥 样 硬化 的 
局 灶 性 起 着 非常 重要 的 作用 ， 而 由 管 腔 内 的 搏动 血 流产 生 的 血管 壁 剪 切 应 力 (Wall Shear 
Stress, WSS) 是 其 中 的 关键 因素 ， 也 是 造成 易 损 斑 块 破裂 的 主要 原因 。 

血管 内 超声 能 够 提供 血管 腔 和 管 辟 的 横 截面 图 像 和 纵向 视图 ， 可 据 此 分 辨 出 斑 块 的 位 
置 、 大 小 、 组 成 成 分 和 分 布 ， 并 观察 病变 处 血管 的 重 构 情况 ， 从 而 根据 斑 块 的 不 同性 质 辅助 
间 导 介入 治疗 ， 以 及 对 介入 治疗 的 效果 进行 有 效 评估 。 根 据 IVUS 图 像 来 评估 冠状 动脉 血管 
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的 血 流 动力 参数 ， 对 于 识别 易 损 斑 块 ， 辅 助 冠 心病 的 诊断 和 制定 最 佳 诊疗 方案 ， 评 价 介入 治 
疗效 果 等 都 具有 重要 意义 和 临床 应 用 价值 。 

血 流动 力学 参数 是 研究 动脉 呢 样 硬化 性 病变 的 产生 机 理 ， 辅 助 冠 心 病 的 正确 诊断 ， 指 导 
介入 治疗 并 评价 其 效果 的 重要 参数 。 其 中 血管 壁 受到 由 血 流 引入 的 应 力 应 变 的 分 布 情况 是 反 
映 斑 块 的 易 损 性 ， 以 及 预测 斑 块 的 发 生 和 发 展 趋势 的 重要 指标 ， 血 管 壁 的 弹性 模 量 可 用 来 描 
述 管 壁 组 织 的 复杂 机 械 性 质 。 采 用 血管 内 超声 这 一 临床 广泛 采用 的 诊断 血管 病变 的 微 创 介入 
成 像 手段 ， 可 对 具有 重要 临床 参考 价值 的 血 流动 力学 参数 进行 定量 测量 。 目 前 ， 利 用 血管 内 
超声 测量 冠状 动脉 血 流 动力 学 参数 的 主要 方法 包括 : 血管 内 超声 弹性 图 、 基 于 三 维 血 管 重建 
的 测量 方法 以 及 基于 IVUS 图 像 配 准 的 测量 方法 。 其 中 血管 内 超声 弹性 图 将 在 3. 13. 2 节 中 介 
绍 。 下 面 介绍 后 两 种 方法 的 基本 原理 ， 并 分 析 和 比较 其 优 缺 点 。 


3.11.1 基于 三 维 血管 模型 的 血管 壁 局 部 应 力 应 变 的 估算 


利用 重建 出 的 三 维 血管 模型 ， 采 用 基于 计算 流体 动力 学 ( Computational Fluid Dynamics, 
CFD) 的 数值 模拟 技术 ， 可 对 由 血 流 引入 的 冠状 动脉 血管 壁 剪 切 应 力 的 分 布 情况 进行 估算 。 
其 基本 原理 是 : 首先 对 冠状 动脉 管 腔 内 的 血液 流动 建立 数学 模型 ， 通 常 是 用 Navier - Stokes 
方程 来 模拟 血液 在 血管 腔 中 的 流动 ， 并 且 不 考虑 动脉 血管 中 的 热量 和 其 他 能 量 形式 的 交换 问 
rl; 然后 使 用 CFD 商用 软件 〈 例 如 基于 有 限 体积 法 的 FLUENT) 对 由 于 血 流 引入 的 WSS 分 
布 进行 数值 模拟 ， 求 解 控 制 方程 ， 求 解 过 程 主要 包括 构建 物理 模型 并 划分 网 格 、 设 置 求解 参 
数 、 计 算 模 型 初始 化 、 计 算 求 解 、 结 果 收 敛 性 、 正 确 性 检查 等 步 又 。 

(1) 建立 动脉 血管 的 流 固 耦 合 数学 模型 

考虑 到 血液 流 场 与 动脉 血管 壁 看 合 的 过 程 非常 复杂 ， 一 般 在 以 下 假设 前 提 下 进行 三 维 流 
BAIT : 

1) 所 研究 的 动脉 血管 的 直径 都 大 于 1mm， 这 类 血管 中 的 血液 可 以 看 做 是 均匀 的 连续 介 
质 ， 即 可 近似 认为 是 不 可 压缩 的 牛顿 流体 。 

2) 血液 的 流动 为 定常 层 流 。 

3) 动脉 血管 壁 是 线 弹 性 的 日 不 可 压缩 。 

4) 忽略 血液 的 重力 。 

5) 忽略 温度 的 影响 ， 即 不 研究 温度 和 流动 以 及 应 力 的 耦合 ， 不 考虑 血管 中 的 热量 和 其 
他 能 量 形式 的 交换 问题 。 

采用 Navier - Stokes 方程 
































e(t e (Qiu) + Vu)=-VP tev (3-92) 
和 速度 散 度 为 零 的 连续 方程 〈 即 不 可 压缩 方程 ) 
V*uz0 (3-93) 


来 描述 粘性 不 可 压缩 的 血液 流体 的 流动 。 式 中 , p FI u GP Sill IRR EERE; u A P E 
流体 的 速度 和 压力 ; wu, 是 网 格 点 速度 ; t 是 时 间 。 
定义 分 析 区 域 即 血液 流体 部 分 具有 光滑 边界 ， 血 流 的 进 、 出 口 速度 边界 条 件 如 下 : 


| " Ox 
u interface T OL 


au (3-94) 
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inlet outlet 
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sth, interface 为 血管 壁 内 表面 ; inlet 和 outlet 分 别 为 人口 和 出 口 ; n 为 边界 上 的 单位 外 法 
线 向 量 。 和 人 口 的 速度 矢量 沿 血管 轴线 方向 ， 径 向 和 周 向 速度 均 为 零 。 
设置 血 流 的 进出 口 的 压力 边界 条 件 为 压力 随时 间 变 化 的 函数 如 下 : 














P | inlet =P (t) 
| (3-95) 
P | outlet =P a(t) 
采用 独立 的 拉 格 朗 日 一 欧 拉 方程 作为 血管 壁 的 运动 方程 ， 公 式 如 下 : 
av, _ 0c, acd 
Pap T 2 Da, + p.f; (3-96) 
血管 壁 的 应 变 一 位 移 关 系 为 
1 (ðv; v, 
e Yeti) (3-97) 


IF, i, f=1, 2, 3; p, v(v;, ww)、o 和 si; 分别 是 血管 壁 的 密度 、 位 移 向 量 、 应 力 张 量 和 
应 变 张 量 ; 大 是 作用 在 血管 壁 上 的 体力 分 量 ; x 是 三 维 直 角 坐 标 系 中 三 个 坐标 轴 的 正方 向 。 
血管 壁 的 内 表面 为 流 固 相互 作用 的 界面 ， 即 耦合 面 ， 公 式 如 下 
COE | ierte =O% * P; | em (3-98) 
WP, of A ;分 别 是 血液 和 血管 壁 的 应 力 张 量 。 
血管 壁 的 外 表面 是 自由 面 ， 公 式 如 下 : 


o.n. 


ij ij | outwall 




































































-0 (3-99) 

(2) CFD 数值 模拟 

在 ANSYS Workbench 工作 平台 上 ， 采 用 ANSYS + FLUENT ££ m Yt HABA BER, DoH 
Js PY Za By — 20 ML Joe MIL RY EAT ML AT EY Te DEA BS, rh PE AY 
应 力 / 应 变 张 量 。 基 本 步 又 如 下 : 

1) 划分 有 限 元 网 格 。 三 维 血管 和 血液 模型 是 非 对称 的 ， 且 几何 形状 非常 复杂 ， 因 此 
在 网 格 划 分 过 程 中 很 难 划 分 出 特别 规范 的 均匀 网 格 。 同 时 ， 对 于 狭窄 段 ， 也 很 难保 持原 
有 规范 的 网 格 形状 。 因 此 本 书 采用 智能 型 的 网 格 划 分 模式 ， 将 血液 与 血管 的 三 维 几何 模 
型 离散 化 ,在 遇 到 形状 突变 时 ， 能 按照 合理 的 划分 方法 自动 加 密 ， 以 获得 更 加 理想 的 网 
格 单元 。 

2) 建立 三 维 血管 有 限 元 模型 。 设 定 初始 条 件 ， 即 定义 血管 和 血液 的 物理 属性 ， 典 型 参 
数 见 表 3-3 ， 其 中 各 参数 均 取 人 体 正 常生 理 条 件 下 的 平均 值 。 考 虑 到 粘 弹性 材料 可 能 使 流 固 
耦合 的 迭代 计算 不 收 代 ， 因 此 可 不 考虑 血管 的 粘 弹性 。 设 置 温度 为 37"C。 设 定 边 界 条 件 ， 
即 对 血管 模型 的 入 口 和 出 口 设置 为 固定 约束 ， 限 制 血管 内 血液 的 流动 范围 。 对 于 固体 部 分 ， 
血管 外 壁面 只 设置 一 个 自由 壁面 条 件 ， 不 加 其 他 约束 限制 ;血管 内 壁面 ( 即 血 流 与 血管 接 
触 的 内 表面 ) 设 定 为 流 固 耦 合 界面 ， 并 假定 无 滑 移 边界 条 件 (对 于 定常 层 流 ， 假 设 管 壁 上 
流体 质点 的 流速 为 零 ， 对 于 不 定常 层 流 ， 假 设 管 壁 上 流体 质点 的 速度 和 管 壁 速度 相同 ) 。 对 
于 流体 部 分 ， 将 边界 条 件 设 定 在 血 流 进出 口 界面 上 ， 出 口 压力 设 定 为 零 。 设 定 血液 流动 的 载 
荷 ， 就 是 血管 和 人口 处 给 定 的 流体 速度 。 为 了 实现 流 固 耦 合 中 数据 的 传输 ， 将 血液 对 血管 壁 的 
压力 作为 加 载 流 ， 将 血管 腔 内 表面 上 所 有 的 流体 动力 都 加 载 到 血管 壁 内 表面 上 。 定 义 时 间 步 
长 、 设 定 求解 开始 的 时 间 、 选 择 迭 代 求 解 方法 、 设 置 收敛 准则 、 误 差 要 求 、 输 出 信息 控 
制 等 。 
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3-3 人体 血管 、 血 液 和 脉搏 参数 









































管 壁 密度 (g/cm) 1. 150 血管 壁 杨 氏 模 量 (Pa) 565 血管 壁 泊 松 比 0.45 
血液 密度 (g/cm?) 1.056 ”血液 粘度 (dyn + s/cm? ) 0. 04 脉动 流 循环 周期 (s) 0.8 
进口 平均 速度 谷 值 (cm/s) 8.0 谷 值 雷诺 数 148 Womersley 数 0.54 
进口 平均 速度 峰值 (cm/s) 51 峰值 雷诺 数 942 Dean 数 421 





3) 对 计算 结果 进行 后 处 理 。 为 了 提高 计算 结果 的 可 视 化 效果 ， 用 伪 彩 编码 显示 估算 出 
的 血管 壁 应 变 张 量 分 布 以 及 瞬 态 的 流 场 变化 ， 直 观 展 示 由 于 搏动 的 血液 及 周期 性 心脏 运动 引 
起 的 血管 壁 应 变 的 三 维 分 布 。 

此 类 方法 可 直观 地 展示 血管 的 三 维 形态 结构 和 应 力 应 变 分 布 情况 。 但 其 不 足 之 处 在 于 ， 
WSS 测量 结果 的 精度 很 大 程度 上 取决 于 血管 三 维 重建 的 精度 。 重 建 过 程 中 ， 图 像 采 集 、 二 
维 分 割 、 确 定 各 帧 IVUS 图 像 的 轴 向 位 置 和 空间 方向 等 步骤 中 存在 的 误差 都 会 累积 在 最 终 的 
重建 结果 中 ， 进 而 影响 对 血 流 动力 学 参数 的 测量 精度 。 由 于 无 法 得 到 人 体 冠 脉 血管 的 真实 形 
态 ， 因 此 很 难 定量 评价 三 维 重建 结果 的 精度 。 同 时 由 于 需 采 用 CFD 软件 进行 数值 模拟 分 析 ， 
因而 提高 了 方法 的 应 用 前 提 ， 限 制 了 其 适用 范围 。 


3.11.2 基于 IVUS 图 像 的 血管 壁 局 部 应 力 应 变 的 估算 


基于 上 述 方法 的 不 足 ， 研 究 者 正在 努力 寻找 一 种 根据 IVUS 灰 度 图 像 序列 直接 测量 冠状 动 
脉 管 腔 横 截 面 应 力 应 变 分 布 的 可 行 方法 。 其 中 最 有 代表 性 的 是 美国 Duke KÆ M. H. Friedman 
教授 领导 的 心血 管 仿 真实 验 室 提出 的 基于 IVUS 图 像 配 准 的 WSS 估计 方法 '*-” i 。 他 们 采用 连 
续 回 撤 超声 导管 〈 即 非 门 控 ) 的 图 像 采 集 方式 获得 对 应 于 不 同心 脏 时 相 的 IVUS 图 像 ， 通 过 分 
析 图 像 序列 中 灰 度 特征 的 周期 性 变化 ， 提 取出 隐 含 的 心脏 时 相信 息 ， 并 据 此 对 原始 图 像 序列 进 
行 分 组 ， 获 得 分 别 在 心脏 舒张 未 期 以 及 收缩 末期 采集 的 子 序列 。 然 后 ， 利 用 图 像 中 的 血管 分 又 
或 斑 块 作为 标志 物 ， 对 两 个 图 像 子 序列 进行 对 齐 调整 定位 。 最 后 ， 对 两 个 子 序列 中 的 各 对 图 像 
分 别 进行 配 准 ， 测 量 血 管 壁 横 截 面 上 的 圆周 以 及 径 向 方向 的 位 移 ， 再 根据 相关 的 力学 知识 ， 得 
到 管 壁 横 截 面 各 点 处 的 二 维 应 力 应 变 分 布 图 。 该 方法 可 以 利用 临床 获得 的 IVUS 灰 度 图 像 序列 ， 
直接 评估 计算 每 帧 图 像 中 血管 壁 横 截 面 上 各 点 处 所 受 的 应 力 ， 得 到 血管 壁 组 织 在 任何 方向 上 产 
生 的 应 变 (包括 两 个 主 应 变 和 一 个 切 应 变 ) 估计 值 ， 该 方法 不 需要 开发 新 的 硬件 或 者 其 他 图 
像 采 集 程序 ， 可 以 有 效 克 服 由 非 均 匀 组 织 变 形 导 致 的 超声 导管 平面 运动 ， 并 检测 出 更 大 的 组 织 
变形 。 并 且 由 于 IVUS 图 像 中 血管 壁 上 应 变 较 大 的 部 位 通常 对 应 于 产生 斑 块 的 部 分 ， 从 而 可 以 
直观 的 对 比分 析出 斑 块 和 正常 血管 组 织 之 间 的 差异 ， 确 定 斑 块 的 具体 位 置 。 但 是 该 方法 的 不 足 
之 处 在 于 ， 血 管 壁 应 力 应 变 的 估计 结果 受 IVUS 网 像 质 量 的 影响 较 大 ， 估 计 精 度 对 网 像 中 可 能 
存在 的 噪声 很 敏感 。 当 斑 块 相对 短小 时 ， 配 准 后 的 图 像 对 之 间 的 距离 不 满足 绝对 临近 的 条 件 ， 
而 且 斑 块 的 性 质 沿 轴 向 的 变化 也 会 增 大 。 同 时 ， 该 方法 采用 的 图 像 数据 是 在 两 个 不 同 管 腔 压 力 
下 的 相同 位 置 处 获得 的 血管 壁 模 截 面 图 像 ， 而 心脏 运动 和 管 腔 内 搏动 的 血 流 会 导致 超声 导管 在 
管 腔 内 产生 复杂 运动 ， 所 以 获取 满足 该 要 求 的 图 像 比较 困难 。 

血 流动 力学 参数 的 精确 测量 ， 对 冠 心病 临床 治疗 介入 方案 的 选择 和 对 治疗 效果 的 评价 等 
具有 重要 的 参考 价值 。 由 于 实际 中 动脉 血管 内 部 的 血液 流 场 是 高 度 复杂 的 ， 而 且 心 脏 的 周期 
性 运动 也 会 导致 动脉 血管 一 定 程度 的 变形 ， 因 而 目前 吸 待 解决 的 主要 难题 是 对 测量 结果 精度 
的 定量 、 客 观 评价 。 
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3.12 形态 参数 与 流动 规律 及 参数 的 关系 


血管 的 几何 形态 会 影响 局 部 血 流动 力学 参数 ， 而 血管 壁 。 的 一 一 一 ~ 
所 受到 的 剪 应 力 变 化 又 会 影响 斑 块 的 发 展 和 分 布 。 临 床 观察 
证 实 ， 在 血管 横 截面 上 ， 粥 样 硬化 斑 块 通常 并 不 是 均匀 分 布 
在 管 腔 内 的 ， 而 呈 不 对 称 分 布 。 血 管 弯曲 与 斑 块 累积 情况 示 
意图 如 图 3-102 所 示 ， 对 于 弯曲 的 动脉 血管 而 言 ， 斑 块 倾向 
于 累积 在 弯曲 段 的 内 侧 ， 而 非 外 侧 ， 这 是 因为 在 内 弯 侧 管 壁 
受到 的 应 力 与 外 侧 相 比较 小 。 通 过 对 一 定数 量 的 临床 图 像 数 。 ”图 3-102 MES EA 

据 进 行 分 析 和 统计 ， 可 研究 粥 样 硬化 斑 块 的 分 布 规律 与 血管 累积 情况 的 示意 图 

的 局 部 曲率 和 由 血 流 引入 的 管 壁 剪 应 力 之 间 的 关系 ， 预 测 斑 块 的 发 展 趋势 ， 探 讨 冠状 动脉 粥 样 
硬化 的 发 病 机 理 ， 辅 助 医生 制定 合理 有 效 的 治疗 计划 和 评价 介入 治疗 效果 "ml 。 


3.12.1 斑 块 分 布 与 血管 曲率 之 间 的 关系 


根据 斑 块 厚度 和 曲率 指针 值 对 血管 壁 区 域 进行 划分 ， 计 算 高 斑 块 累积 区 域 与 内 弯曲 区 域 
的 吻合 程度 ， 以 及 低 斑 块 累积 区 域 与 外 弯曲 区 域 的 吻合 程度 ， 可 据 此 预测 斑 块 的 发 展 趋势 。 
对 于 血管 段 的 每 个 横 截 面 ， 按 照 第 3. 10. 4 节 中 所 述 方法 计算 出 各 体 元 P,(i=1, 2, =, 
N) 处 的 斑 块 厚度 7， 然后 求 出 该 截面 上 所 有 体 元 的 斑 块 厚度 的 平均 值 7。 将 绝对 厚度 值 转 
化 为 相对 厚度 值 Ti = T/T, WSS 3. 10. 1 节 所 述 ， 求 出 各 体 元 处 的 局 部 曲率 < 和 曲率 指针 
Kinaex， 并 判断 该 点 是 内 弯曲 点 还 是 外 弯曲 点 。 选 择 感 兴趣 区 域 ， 定义 比值 ,为 
r= Be (3-100) 
PR, +R, +R, + Ri; 
用 来 描述 斑 块 分 布 与 曲率 之 间 的 关系 。 式 中 ，R, 是 区 域 中 7 > 1 并且 ku >0 (内 弯曲 
点 ) 的 体 元 数 ; R,, 是 Ti <1 并且 eu <0( 外 弯曲 点 ) 的 体 元 数 ，R,, 是 Ti >1 并 且 
i >0 的 体 元 数 。 当 .>0.5 I, BER, +R, >R,, 
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仿照 x 的 定义 ， 在 分 析 感 兴趣 区 域 中 的 斑 块 分 布 与 血管 壁 剪 应 力 之 间 的 关系 时 ， 定 义 
另 一 个 比值 rJ 
xu Rat RS (3-101) 
MRA + Ry, + Ra tRy 
UP, Ry FER BOP Tu >1 并 且 剪 应 力 低 于 平均 值 的 体 元 数 ; Ry FE Thu, <1 并 且 剪 应 力 
高 于 平均 值 的 体 元 数 ; Ry FE Taane >1 并 且 前 应力 高 于 平均 值 的 体 元 数 ; Ry AE Tau <1 并 
且 剪 应 力 低 于 平均 值 的 体 元 数 ” 当 ;>0.5 时 ， 表 示 更 多 斑 块 累积 在 血管 段 的 低 应 力 区 域 





3.13 组 织 定 征 显 像 


为 了 准确 获取 斑 块 信息 ,在 IVUS 的 基础 上 出 现 了 虚拟 组 织 成 像 (Virtual Histology, 
784 


VH) 和 血管 弹性 图 (Vascular Elastography, VE) 两 种 技术 ， 由 于 均 以 获取 斑 块 的 组 织 信息 
为 目的 ， 故 统称 为 组 织 定 征 显 像 ''"]， 


3.13.1 虚拟 组 织 成 像 


作为 新 的 冠状 动脉 病变 影像 手段 ，IVUS 除了 可 显示 管 腔 形态 外 ， 还 可 清晰 显示 血管 壁 
和 费 样 硬化 斑 块 的 组 织 形态 学 特征 。 同 时 ， 通 过 准确 分 析 ， 测 量 血 管 直 径 、 横 截面 积 和 狭 罕 
程度 ， 还 可 协助 制定 介入 治疗 方案 。 但 是 传统 的 灰 阶 IVUS 显 像 主要 是 根据 不 同 灰 度 的 渐变 
显示 血管 和 粥 样 硬 化 斑 块 图 像 ， 而 在 灰 阶 IVUS 图 像 上 不 同 粥 样 硬化 组 织 的 回声 特征 有 时 候 
是 相近 的 ， 很 难 区 分 ， 导 致 IVUS 成 像 对 粥 样 硬化 斑 块 成 分 的 准确 解读 有 一 定 的 局 限 性 ， 在 
与 病理 组 织 学 对 比 的 研究 中 ，IVUS 并 不 能 完全 准确 预测 粥 样 硬化 斑 块 的 组 织 成 分 。 例 如 ， 
有 时 很 难 区 分 富 含 脂 质 或 是 纤维 的 斑 块 ;血管 腔 内 的 低 回 声 信号 有 可 能 是 血栓 或 斑 块 内 出 
血 ， 也 有 可 能 是 脂 质 含量 较 高 的 软 斑 块 ; 高 回声 信和 号 而 伴 有 声 影 的 也 不 一 定 是 钙化 组 织 ， 也 
有 可 能 是 致密 纤维 ， 因 为 非常 致密 的 纤维 斑 块 甚至 可 以 阻挡 超声 透 过， 而 被 误 认 为 是 钙化 病 
变 。 此 外 ， 因 为 钙化 后 声 影 的 存在 ， 灰 阶 IVUS 图 像 无 法 识别 钙化 病变 的 厚度 ， 也 无 法 确定 
钙化 后 斑 块 的 成 分 和 血管 深层 结构 。 

由 于 灰 阶 IVUS 显 像 存 在 的 局 限 性 ， 对 IVUS 回声 中 的 射频 (Radio Frequency, RF) 信 
号 进行 更 深入 的 频谱 处 理 有 可 能 对 不 同 的 粥 样 硬化 斑 块 组 织 进行 更 加 详细 的 分 析 ， 从 而 对 斑 
块 进行 更 加 准确 的 评估 。VH 是 美国 Volcano 公司 (Volcano Therapeutics, Rancho Cordova, 
CA, USA) 开发 的 一 项 新 型 的 斑 块 分 析 技 术 ， 它 以 血管 内 超声 为 基础 ， 计 算 超 声 回 波 射频 
言 号 的 背 向 散射 积分 ， 并 在 体外 病理 组 织 学 研究 的 基础 上 将 获得 的 射频 信号 与 相应 的 病理 组 
织 学 结果 进行 比 对 和 相关 性 分 析 ， 计 算出 不 同 组 织 的 光谱 曲线 和 频率 区 信号 特征 参数 ， 将 斑 
块 成 分 区 分 为 四 种 不 同类 型 ， 并 加 以 彩色 编码 形成 类 似 组 织 学 切片 的 图 像 ， 如 图 3-103 所 
示 ， 使 得 IVUS 能 够 更 加 直观 和 准确 地 对 费 样 硬化 斑 块 进行 定性 和 定量 分 析 。 
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图 3-103 ”最 新 一 代 的 Volcano 血管 内 超声 仪 可 提供 实时 的 IVUS - VH f f 
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目前 VH -IVUS 可 以 识别 出 四 种 主要 的 冠状 动 
脉 内 粥 样 硬化 斑 块 组 织 成 分 ， 分 别 是 纤维 斑 块 、 纤 
维 脂肪 斑 块 、 坏 死 核心 和 钙化 。 一 帧 IVUS - VH 图 
像 如 图 3-104 Prax, 在 VH -IVUS KRE, AARE 
块 定义 为 深 绿 色 区 域 ; 纤维 脂肪 斑 块 定义 为 浅 绿色 
区 域 ;， 坏死 核心 组 织 定 义 为 红色 区 域 ， 主 要 是 由 大 
量 的 死亡 细胞 和 脂 质 所 构成 ; 钙化 定义 为 白色 区 
域 ， 这 种 组 织 是 由 大 量 钙 盐 晶体 沉积 而 成 。VH - 
IVUS 对 这 四 种 斑 块 组 织 的 预测 准确 度 分 别 是 : 纤维 
斑 块 为 93. 4% ; 纤维 脂肪 斑 块 为 94. 6% ; 坏死 核心 
为 95. 1% ; 钙化 斑 块 为 96.8% HT 图 3-104 一 帧 IVUS - VH 图 像 

目前 来 讲 ，VH -IVUS 是 唯一 一 个 可 以 在 活体 
准确 评估 和 分 析 冠 状 动脉 内 斑 块 的 成 分 ， 并 对 斑 块 进行 分 类 的 技术 。 但 是 ， 目 前 只 有 美国 
Volcano 公司 生产 的 IVUS 设备 具有 VH -IVUS 的 分 析 功 能 ， 也 只 有 在 它们 的 固态 数字 化 技术 
的 Eagle -eye 20 MHz IVUS 导管 上 才 可 以 作 VH - IVUS 的 信息 采集 。 同 时 ，VH -IVUS 的 图 
像 采 集 是 通过 ECG 门 控 采 集 射 频数 据 的 ， 也 就 是 说 在 回 撤 Eagle - eye 20 MHz IVUS 导管 时 ， 
通过 IVUS 机 器 的 控制 台 和 病人 的 ECG 信号 R- R 波 的 波幅 去 采集 射频 数据 ， 然 后 再 通过 
IVUS 机 器 上 的 VH -IVUS 软件 对 采集 到 的 射频 信号 进行 VH - IVUS 图 像 分 析 ， 从 而 虚拟 出 
粥 样 硬化 斑 块 的 组 织 成 分 图 像 。 因 此 如 果 没 有 接 上 病人 的 ECG 信和 号， 或 者 病人 ECG 信号 的 
R 波 波幅 太 低 就 不 可 能 作 VH -IVUS 的 图 像 分 析 。 


3. 13.2 弹性 图 


弹性 显 像 是 将 组 织 在 应 力 场 中 的 应 变 情况 以 灰 度 或 伪 彩 图 像 表示 出 来 ， 亦 即 弹 性 图 ， 并 
进而 根据 不 同 的 应 力 -应 变 关系 反映 出 组 织 的 弹性 特征 。 血 管 弹性 图 是 一 种 显示 管 壁 和 王 块 
组 织 的 生物 力学 特征 的 技术 ， 用 于 评估 斑 块 的 易 损 性 。 建 立 在 IVUS 基础 上 的 称 为 血管 内 超 
声 弹 性 图 (Intravascular Ultrasound Elastography，IVUSE ) ， 它 是 一 种 评价 血管 和 斑 块 机 械 属 
性 的 技术 ， 目 前 已 成 为 检测 易 损 斑 块 、 预 测 斑 块 破裂 、 评 价 斑 块 发 展 趋势 的 有 效 工 具 。 

IVUSE 是 采用 高 频 超声 信号 记录 在 不 同 管 腔 压力 下 得 到 的 径 向 应 变 ， 对 管 辟 和 斑 块 组 织 
进行 弹性 分 析 ， 计 算 管 壁 和 斑 块 组 织 的 应 变 值 而 构建 的 。 其 构建 原理 是 : 当 有 外 力 施加 作用 
时 ， 人 和 僵硬 的 、 顺 应 性 低 的 物质 发 生 的 形变 较 小 ， 而 顺应 性 高 的 物质 发 生 的 形变 较 大 。 

依据 构建 原理 的 不 同 ，IVUSE 可 分 为 两 类 : 基于 射频 信号 的 IVUSE 和 基于 图 像 处 理 的 
IVUSE, 

(1) 基于 射频 信号 的 IVUSE 

由 于 在 将 射频 信号 转化 为 灰 阶 图 像 的 过 程 中 损失 了 部 分 信息 ， 所 以 考虑 到 原始 数据 的 高 
精度 ， 理 论 上 基于 射频 信号 的 IVUSE 较 之 基于 图 像 处 理 的 IVUSE 具有 更 高 的 分 辨 力 和 精度 。 
但 基于 射频 的 IVUSE 计算 的 是 沿 血管 径 向 方向 的 组 织 变形 ， 即 径 向 应 变 ， 从 本 质 上 讲 属于 
一 维 应 变 ， 而 在 实际 情况 下 ， 组 织 的 变形 是 三 维 的 ， 包 括 径 向 、 周 向 和 纵向 三 个 分 量 ， 所 以 
IVUSE 无 法 全 面 显示 管 壁 和 斑 块 组 织 的 弹性 信息 ， 这 种 限制 性 是 该 技术 难以 克服 的 。 此 外 ， 
只 有 在 组 织 运动 方向 与 射频 信号 方向 一 致 时 才能 获得 可 靠 的 应 变 估计 。 并 且 由 于 射频 信号 低 
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信 噪 比 的 影响 ， 很 难 获得 对 较 短 舒张 末期 区 间 中 的 较 小 应 变 的 估计 。 同 时 并 非 所 有 的 IVUS 
成 像 系统 都 允许 对 原始 射频 信号 进行 采集 ， 因 而 限制 了 此 类 方法 的 临床 应 用 。 

(2) 基于 图 像 处 理 的 IVUSE 

虽然 对 于 射频 信号 和 背 向 散射 信号 的 高 级 分 析 有 助 于 更 好 地 了 解 组 织 特征 ， 是 测量 血 流 
动力 学 参数 的 更 客观 的 方法 ， 但 是 目前 临床 采用 的 多 数 血 管内 超声 成 像 设 备 的 标准 输出 是 常 
规 灰 度 图 像 ， 不 允许 采集 原始 射频 信号 ， 因 而 限制 了 RF 方法 的 广泛 应 用 。 

基于 图 像 处 理 的 IVUSE 无 需 获 取 IV US 设备 的 原始 射频 信号 ， 而 是 通过 对 灰 阶 图 像 的 处 
理 和 分 析 构 建 血 管 弹性 图 。 这 种 方法 可 计算 斑 块 横 截 面 上 任意 方向 上 的 正 应变 和 前 应变， 其 
构建 的 是 二 维 弹性 图 ， 所 以 较 基于 射频 的 IVUSE 能 更 全 面 地 反映 斑 块 组 织 的 弹性 特征 。 但 
是 该 方法 的 前 提 是 必须 确保 在 两 个 不 同 管 腔 压 力 下 的 相同 位 置 处 获得 对 应 的 一 组 血管 壁 横 截 
面 图 像 。 由 于 心脏 运动 和 动脉 管 腔 内 搏动 的 血 流 会 导致 超声 导管 在 管 腔 内 产生 复杂 运动 ， 所 
以 图 像 的 获取 较 困难 。 

国内 医学 和 工科 的 科研 人 员 围 绕 该 问题 开展 了 一 系列 的 研究 工作 。 例 如 ， 复旦 大 学 汗 源 
源 教授 领导 的 项 目 组 在 结合 血 流 多 普 勒 信号 和 血管 内 压力 测量 的 冠 脉 弹性 参数 和 等 效 阻抗 的 
计算 "方面 开展 了 一 系列 的 研究 工作 。 山 东 大 学 齐鲁 医院 张 运 院 士 '“…” | 和 西安 交通 大 学 
万 明 习 教授 49] 领导 的 项 目 组 分 别 独立 地 对 IVUS 动脉 血管 壁 弹 性 显 像 问 题 进行 了 深入 研究 。 

未 来 的 发 展 方向 是 降低 方法 的 应 用 前 提 ， 在 从 IVUS 灰 阶 图 像 序列 中 获取 血管 壁 组 织 随 
血 流 施 压 变 化 产生 的 运动 场 的 基础 上 ， 根 据 力学 理论 得 到 各 帧 血管 壁 横 截 面 图 像 上 各 点 的 应 
力 和 应 变 值 。 
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Hack LEMP WE 
成 像 及 其 图 像 的 后 处 理 


X 射线 冠 脉 造影 技术 对 于 诊断 冠 脉 呢 样 硬化 已 经 很 成 熟 ， 但 是 其 二 维 投影 成 像 以 及 相对 
较 低 的 分 辨 率 对 于 鉴别 诊断 正 相 重 构 和 弥漫 性 病变 有 一 定 的 困难 ， 而 且 也 无 法 判断 粥 样 闹 块 
的 性 质 。 虽然 血管 内 超声 是 现 阶 段 常 与 造影 联合 使 用 的 成 像 技 术 , 但 较 低 的 分 辨 紊 导致 其 应 
用 受到 一 定 限制 。 血 管内 光学 相干 断层 (IntraVascular Optical Coherence Tomography, IV - 
OCT) 成 像 系 统 是 诊断 血管 病变 ， 特 别 是 冠状 动脉 疾病 的 新 型 介入 影像 技术 ， 它 通过 使 用 近 
红外 光 ， 可 以 提供 达到 显 微 水 平 的 血管 内 断层 影像 。 这 种 成 像 技术 具有 卓越 的 高 分 辨 率 ， 可 
精确 显示 血管 内 的 结构 和 斑 块 成 分 ， 还 可 以 对 斑 块 内 巨 吹 细 胞 进行 定量 分 析 ， 这 些 能 力 提供 
了 常见 易 损 斑 块 — 薄 纤 维 帽 脂 质 粥 样 斑 块 的 精确 识别 。 但 是 它 仅仅 是 一 种 成 像 方法 ， 仍 需要 
采用 数字 图 像 处 理 技 术 对 得 到 的 血管 腔 光 学 断层 扫描 图 像 进 行 一 系列 的 处 理 才能 得 到 准确 的 
血管 轮廓 、 组 织 的 具体 成 分 或 者 病变 的 位 置信 息 等 。 

本 章 在 介绍 IV - OCT 的 成 像 原 理 、 图 像 特 点 和 临床 应 用 现状 的 基础 上 ,对 IV - OCT 图 
像 的 计算 机 后 处 理 进行 详细 介绍 ， 主 要 包括 图 像 分 割 、 抑 制 运动 伪 影 、 三 维 重 建 血管 以 及 与 
IVUS 图 像 的 融合 等 。 











4.1 光学 相干 断层 成 像 


光学 相干 断层 成 像 (Optical Coherence Tomography, OCT) 是 20 世纪 90 年 代 初 期 间 世 
的 一 种 影像 手段 ， 利 用 对 人 体 无 害 的 近 红 外 线 做 光源 ， 采 用 干涉 技术 实现 断层 成 像 ， 具 有 极 
高 的 分 辨 率 〈 约 为 10um) 。 由 于 利用 光 导 纤维 (直径 100pm 左右 ) 传输 信号 ， 可 以 制 成 很 
细 的 导管 ， 并 且 可 以 即时 成 像 ， 获 得 生物 组 织 内 部 微观 结构 的 高 清晰 图 像 ， 被 誉 为 “体内 
的 组 织 学 显微镜 ”。 

2002 年 OCT 技术 开始 应 用 于 心血 管 疾病 的 诊断 ，Jang 等 中 首次 同时 应 用 OCT 与 IVUS 
对 人 体 冠 状 动脉 内 的 斑 块 特征 进行 比较 研究 ， 他 们 选择 10 例 冠状 动脉 造影 显示 轻 ~ 中 度 狭 
窄 的 患者 ， 同 时 获取 OCT 和 IVUS 图 像 ， 比 较 纤 维 斑 块 、 钙 化 斑 块 、 富 含 脂 质 斑 块 等 方面 ， 
结果 表明 OCT He IVUS 更 加 优越 ， 分 辩 率 更 高 ， 认 为 这 种 新 成 像 技 术 可 能 在 改善 冠状 动脉 介 
入 效果 和 识别 易 损 斑 块 方面 发 挥 重要 作用 。 

近年 来 ， 血 管内 OCT 成 像 技 术 在 心血 管 疾病 的 影像 诊断 中 的 应 用 得 到 了 很 大 的 发 展 。 
美国 Lightlab Imaging 公司 生产 的 IV -OCT 成 像 仪 如 图 4-1 所 示 ，2007 年 在 日 本 和 欧洲 获 
得 批准 上 市 ， 至 今 已 积累 了 不 少 有 价值 的 资料 。 我 国 从 2008 年 起 也 陆续 在 不 少 医 院 开 展 
该 项 技术 诊断 。 
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图 4-1 美国 Lightlab Imaging 公司 生产 的 IV - OCT 成 像 仪 实物 照片 
a) LightLab OCT 成 像 系 统 主 机 b) IV -OCT 成 像 导 丝 c). 旋转 探头 接口 单元 











4.1.1 OCT 的 成 像 原理 


OCT 基于 低 相 干 光 干 涉 测量 法 ， 从 靶 组 织 中 散射 的 光波 的 时 延 对 应 于 组 织 的 不 同 深度 ， 
因此 通过 测量 光 在 组 织 中 的 后 向 散射 光 的 时 延 实现 分 层 成 像 。 这 类 似 于 超声 成 像 的 原理 ， 由 
于 光波 的 传播 速度 是 声波 的 10" 倍 ， 无 法 直接 用 电学 方法 测量 光波 的 时 延 ， 因 此 采用 迈克 尔 
Ho T YE ASC e EST TR] E 33. -7 

OCT 技术 是 采用 830 nm 的 红外 光 等 弱 相 干 光 作 为 光源 的 低 相干 干涉 仪 ， 通 过 接收 背 向 散 
射 光 来 产生 干扰 信号 分 析出 不 同 的 组 织 结构 ， 经 计算 机 处 理 后 进行 成 像 。0CT 成 像 系 统 的 核心 
是 迈克 尔 逊 干涉 仪 (Michelson interferometer) ， 添 加 相关 增强 效果 的 器 件 ， 如 利用 光纤 作为 传 
输 介 质 ， 用 自 聚 焦 透 镜 代替 善 通 光 学 透镜 成 像 等 ， 其 成 像 原理 如 图 4-2 所 示 。 低 相干 光源 发 出 
的 光 耦 合 进入 迈克 尔 逊 干涉 仪 ， 通 过 一 个 光纤 耦合 器 使 光 分 别 进入 干涉 仪 的 两 个 臂 。 光 经 过 一 
个 共 焦 系统 再 经 散射 介质 的 背 向 散射 后 沿 原 路 返回 ， 在 光纤 耦合 器 中 与 参考 光 臂 返回 的 参考 光 
干涉 。 由 于 采用 的 是 低 相干 光 ， 相 干 长 度 很 短 ， 所 以 只 有 从 散射 介质 中 很 薄 一 层 中 反射 回来 的 
光 才 会 和 参考 光 发 生 干 涉 。 通 过 光电 探测 器 探测 干涉 信号 ， 经 过 信号 处 理 后 送 入 计算 机 进行 图 
像 重建 ， 得 到 活体 生物 组 织 的 二 维 图 像 ”。0OCT 具有 很 高 的 空间 解析 度 ， 约 为 1 ~15 um, fH 
是 由 于 组 织 内 的 光 散 射 现 象 ，OCT 的 穿 透 深度 约 在 2 mm, 
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图 4-2 ”OCT 成像 原 理 示 意图 ” 





196 





按照 信号 处 理 方式 的 不 同 可 将 传统 的 OCT 成 像 系统 分 为 时 域 OCT (Time Domain OCT, 
TD - OCT) 和 频 域 OCT (Fourier Domain OCT, FD - OCT), TD - OCT 是 利用 不 同时 间 从 组 
织 反射 回来 的 光 信 和 号 与 参考 端 反射 回来 的 光 信 和 号 发 生 干 涉 形成 影像 。 由 于 需 借 助 于 参考 端的 
相位 延迟 来 取得 样品 的 不 同 深度 信息 ， 所 以 成 像 速度 比较 慢 。 但 是 TD - OCT 的 性 价 比 较 高 ， 
足以 完成 大 多 数 眼底 及 青光眼 疾病 的 检查 ， 技 术 比 较 成 熟 。FD - OCT 是 将 参考 端的 反光 镜 
国定， 改变 光源 的 频率 实现 信号 的 干涉 ， 在 改善 系统 灵敏 度 的 同时 提高 了 采样 速度 ， 所 以 
FD - OCT 可 以 测 得 较 深 或 较 弱 的 背 向 散射 信号 ， 且 二 维 成 像 时 间 大 大 缩短 ， 目 前 许多 OCT 
技术 的 开发 研究 均 采 用 FD - OCT, 

FD - OCT 分 为 两 种 : 频 域 式 OCT (Spectral Domain OCT, SD - OCT) 和 扫 频 式 OCT 
(Swept Source OCT, SS - OCT), SD - OCT 是 利用 低 相 干 光源 、 干 涉 仪 和 光谱 仪 组 成 高 解析 
度 的 分 光 光 度 仪 ， 得 到 不 同 波长 的 光 干 涉 频谱 ， 借 由 光栅 将 干涉 信号 进行 波段 发 散 ， 然 后 经 
过 透镜 聚 光 到 CCD 上 ， 测 得 样品 的 深度 信息 。SS - OCT 是 利用 波长 可 变 的 扫 频 式 光源 发 射 
不 同 波长 的 罕 频 频谱 ， 在 波长 由 短 到 长 的 快速 变化 过 程 中 ， 此 频谱 经 过 干涉 仪 ， 平衡 式 检测 
器 接收 不 同 深度 的 干涉 信号 。 它 是 在 同一 时 间接 收 所 有 样本 的 所 有 回 波 ， 不 需要 参考 臂 的 来 
回 移动 来 检测 和 接收 回 波 ， 也 不 需要 CCD 来 探测 信号 ， 而 是 采用 光 探 测 器 滤 除 干涉 信号 中 
的 低频 和 直流 信号 ， 对 散射 造成 的 噪声 的 敏感 度 比较 低 。 


4.1.2 OCT 的 成 像 技 术 


IV - OCT 成 像 利 用 近 红 外 光 来 探查 血管 内 的 微米 级 结构 ， 分 辩 率 远 高 于 任何 现 有 的 成 
IER, IV - OCT 与 血管 内 超声 的 成 像 原 理 类 似 ， 都 是 用 能 量 束 在 血管 腔 内 进行 360° 周 向 
扫描 ， 获 得 管 腔 横断 面 图 像 ， 区 别 只 是 用 远 红外 光波 代替 了 声波 来 测量 反射 光波 的 强度 。 

目前 ，IV - OCT 技术 包括 时 域 和 频 域 两 类 ， 下 面 分 别 介绍 。 

(1) 时 域 IV -OCT 

时 域 IV - OCT 是 最 早 应 用 的 OCT 成 像 技 术 ， 分 光 器 将 一 半 光 线 传输 到 测量 导 丝 ， 男 一 
半 传 输 到 参照 臂 ， 通 过 整合 测量 导 丝 和 参考 臂 的 信号 ， 得 到 组 织 深 度 和 信号 强度 的 结果 ， 再 
经 过 伪 彩 处 理 得 到 OCT 图 像 。 由 于 参考 镜 移 动 的 延迟 和 分 状 率 的 限制 ， 时 域 TV - OCT 扫描 
速度 只 有 20f/s， 导 丝 回 撤 速 度 为 2 mm/s, 

由 于 血液 (主要 是 红细胞 ) 是 一 种 非 透明 组 织 ， 近 红外 光 不 能 透 过 血液 ， 如 果 未 对 血 
液 进行 处 置 ， 光 学 的 散射 作用 会 造成 信号 衰减 ，OCT 成 像 就 无 法 清晰 地 显示 血管 壁 的 结构 。 
因此 ， 在 进行 时 域 IV - OCT 成 像 时 ， 需 要 对 管 腔 内 的 血液 进行 必要 的 处 置 。 临 床上 应 用 的 
方法 主要 包括 两 种 : 不 阻 断 血 流 的 间断 或 连续 冲洗 下 的 IV - OCT JS RUD FA BRE SP E BE 
血 流 的 IV -OCT 成像 ， 如 图 4-3 所 示 。 

(2) 频 域 IV - OCT 

频 域 IV - OCT 是 新 一 代 OCT 技术 ， 光 源 改 进 为 不 同 频 率 的 近 红 外 光 ， 不 需要 移动 参考 
镜 就 可 得 到 组 织 深 度 和 信号 强度 ， 扫 描 速 度 提高 到 100f/s， 导 丝 回 撤 速 度 提高 到 20 mms, 
检查 时 间 明 显 缩短 ， 扫 描 一 段 4~6 cm BRE LEE Hos JL Popp 。 频 域 IV - OCT 不 需要 阻 断 
RE, 成像 时 只 需 一 次 快速 注射 造影 剂 (29 4 mb/s) 就 可 以 排除 血液 干扰 ， 减 少 了 时 域 
IV - OCT 因 为 球 早 扩张 和 阻 断 血 流 引 起 的 血管 壁 损伤 和 一 过 性 的 胸痛 、 心 动 过 速 或 心动 过 组 
等 副作用 。 
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随 着 成 像 技术 的 发 展 ， 目 前 IV - OCT 技术 能 够 以 更 高 的 帧 频率 成 像 ， 扫 描 成 像 速 度 可 
达 20 mm/s， 对 一 段 长 度 为 50 mm 的 血管 进行 扫描 成 像 只 需 2.5s， 那 么 只 要 用 少量 的 生理 盐 
水 或 造影 剂 冲洗 即 可 。 一 帧 典型 的 IV - OCT 图 像 如 图 4-4 所 示 。 

















图 4-3 ”应 用 球赛 导管 阻 断 血 流 的 IV - OCT 工作 过 程 示意 图 4-4 一 帧 IV -OCT 图 像 
IW—OCT 成 像 导 丝 ”I 工 一 远 端 探头 发 出 近 红 外 光 A 一 导管 B 一 血管 腔 
I 一 管 腔 内 病变 部 位 ”0BC 一 管 腔 内 近 端 的 C 一 内 膜 DD 一 中 膜 

















阻 断 球 喜 导管 ”B 一 导管 远 端 的 球 圳 
RBC 一 管 腔 内 血 流 ”S 一 置换 液 


4.1.3 OCT 的 临床 应 用 


IV - OCT 成 像 技术 在 心血 管 疾病 的 临床 诊断 和 介入 治疗 中 的 应 用 主要 包括 : 判断 斑 块 
形态 及 性 质 ; 检 出 易 损 斑 块 ; 协助 识别 血管 内 血栓 (包括 红 血 栓 与 白 血 栓 ); 观察 支架 置 和 
术 后 的 即刻 效果 ; 支架 术 后 随访 ， 观 察 支架 内 皮 修 复 及 内 膜 增生 等 i 。 

(1) 判断 斑 块 形态 及 性 质 

IV - OCT 可 以 分 辨 出 三 种 不 同 组织 类 型 的 斑 块 ， 分 别 为 纤维 、 纤 维 钙化 及 富 含 脂 质 的 
斑 块 。 纤 维 成 分 为 主 的 斑 块 主要 表现 为 均匀 的 高 信号 区 ,钙化 主要 表现 为 边界 清晰 的 、 均 一 
的 低 信和 号 带 ， 而 脂 质 斑 块 表现 为 边界 不 清晰 的 低 信 号 区 。 通 过 与 组 织 标本 的 病理 学 检查 结 
比较 ，IV - OCT 对 诊断 钙化 及 富 含 脂 质 的 斑 块 均 有 较 高 的 敏感 性 和 特异 性 。 

(2) 检 出 易 损 斑 块 

临床 病理 研究 表明 ， 和 冠状 动脉 粥 样 硬化 斑 块 破裂 、 继 而 血栓 形成 ， 是 造成 急性 冠状 动脉 
综合 征 的 主要 原因 。 因 此 ， 及 早 发 现 那些 易于 破裂 的 斑 块 即 易 损 斑 块 是 十 分 关键 的 。 病 理 研 
究 显 示 ， 易 损 斑 块 表 现 为 薄 的 纤维 帽 (小 于 65 pm) 、 较 大 的 坏死 脂 质 核 心 及 靠近 纤维 帽 的 
巨 哈 细胞 取 集 。 迄 今 为 止 ， 各 种 常规 应 用 的 影像 学 检查 手段 均 不 能 可 靠 地 识别 易 损 斑 块 。 血 
管 造影 仅 能 观察 血管 腔 的 变化 ， 不 能 识别 斑 块 内 的 性 质 ，IVUS 分 辩 率 有 限 (100 m) ， 不 
能 清晰 显示 低 于 100 pom 的 纤维 帽 厚度 〈 易 损 斑 块 纤维 帽 厚度 通常 小 于 60 um) o 

目前 IV - OCT 是 唯一 可 准确 检测 体内 易 损 斑 块 的 手段 ， 可 以 发 现 和 量化 粥 样 斑 块 中 的 
巨 喉 细 胞 成 分 ， 检 出 蒲 纤维 帽 斑 块 、 破 裂 斑 块 及 病变 内 巨 唉 细胞 的 聚集 情况 ， 准 确 界定 易 损 
斑 块 的 组 织 特点 ， 准 确 测量 纤维 帽 厚度 ， 发 现 斑 块 破损 处 。 斑 块 中 所 含 的 巨 唉 细胞 成 分 有 高 
的 光 折 射 率 ， 表 现 为 强 的 光 散 射 ，0OCT 影像 特征 为 高 亮度 、 高 衰减 和 背 向 阴影 ; 粥 样 斑 块 
的 薄 纤 维 帽 IV — OCT 成 像 表 现 为 大 片 低 信 号 区 域 之 上 的 薄 高 信号 条 带 。 

(3) 协助 识别 血管 内 血栓 
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体外 血栓 模型 研究 显示 红 血 栓 对 OCT 信和 号 呈 高 衰减 ， 而 白 血 栓 呈 低 衰减 ， 此 点 有 助 于 
IV - OCT 对 血管 内 血栓 性 质 的 鉴别 。 

(4) 观察 支架 置信 术 后 的 即刻 效果 

IV - OCT 作为 PCI 术 的 辅助 诊断 工具 有 很 高 的 可 行 性 ， 置 人 支架 后 即刻 进行 IV - OCT 
检查 可 以 清晰 显示 支架 是 否 完全 巾 辟 、 是 否 完全 扩张 和 支架 支撑 杆 是 否 分 布 均匀 等 ， 可 以 精 
确 识别 球 早 扩张 引起 的 内 膜 撕 裂 、 管 腔 内 血栓 、 切 割 球 守 切口 数 和 组 织 脱 垂 和 支架 贴 壁 不 
良 ， 通 常 切 口 位 置 的 确定 可 使 非 顺 应 性 斑 块 的 扩张 更 加 容易 ， 而 支架 贴 辟 不良 则 是 再 狭窄 和 
亚 急性 血栓 的 主要 诱因 ”1 。 这 些 原因 都 是 冠 脉 造影 发 现 不 了 的 ， 由 于 分 辨 率 的 限制 ，IVUS 
通常 也 不 能 很 好 地 显示 切割 球 吉 切口 和 支架 贴 辟 不良 ，IV - OCT 的 这 些 优势 是 冠状 动脉 造 
影 和 血管 内 超声 无 法 比拟 的 。 

IV - OCT 技术 使 支架 置信 术 后 的 冠 脉 血管 、 斑 块 和 支架 的 关系 清晰 可 见 ， 有 利于 对 文 
架 术 后 的 效果 进行 评价 ， 指 导 术 者 确定 治疗 策略 ， 如 是 否 需要 进行 后 扩张 、 是 否 需 要 抗 凝 治 
疗 等 。 

(5) 支架 术 后 随访 

IVUS 成 像 通常 用 于 评估 冠 脉 支架 术 后 效果 ,但 是 支架 的 金属 结构 使 图 像 的 质量 降低 ， 
以 至 于 IVUS 不 能 提供 更 多 的 细节 。 而 因为 IV - OCT H IVUS 具有 更 高 分 辨 率 和 更 少 的 边缘 
伪 像 ， 因 此 IV - OCT 可 以 稳定 地 显示 出 内 膜 撕 裂 、 组 织 脱 垂 以 及 支架 贴 辟 不良 ,计算 内 膜 
覆盖 的 百分比 |。 

为 克服 金属 裸 支架 术 后 内 膜 过 度 增殖 而 导致 的 再 狭窄 ， 药 物 洗 脱 支架 (DES) 逐渐 应 用 
于 临床 。 但 是 置 入 药物 洗 脱 文 架 后 ， 支 架 表 面 内 膜 覆 盖 不 全 引起 晚期 血栓 的 案例 却 逐 渐 增 
多 ， 因 此 如 何 检测 药物 洗 脱 文 架 术 后 内 膜 的 覆盖 情况 也 是 必须 关注 的 。 药 物 洗 脱 支架 内 膜 增 
生 的 程度 不 一 ， 对 于 包含 较 蒲 的 几 层 细胞 的 新 生 内 膜 组 织 ， 血 管内 超声 通常 难以 成 像 ， 而 具 
有 较 高 分 辩 率 的 IV - OCT 不 但 可 以 成 像 ， 而 且 还 能 评价 支架 扩张 以 及 支架 对 血管 壁 的 影响 。 
IV - OCT 对 于 观察 不 同 药物 洗 脱 支架 置信 后 对 内 皮 愈 合 的 影响 有 重要 价值 ， 并 可 精确 测量 
内 膜 增生 厚度 ， 观 察 有 无 获得 性 晚期 支架 贴 壁 不 良 的 现象 发 生 。 


4.1.4 OCT 与 超 才 的 比较 


IV - OCT 和 IVUS 均 为 血管 腔 内 成 像 技 术 ， 成 像 原理 类 似 ， 二 者 的 区 别 主 要 表现 在 下 镍 
几 个 方面 。 

(1) 成 像 分 辩 率 

IVUS 成 像 的 分 辩 率 只 有 100 um, 而 IV - OCT 可 以 达到 10 ~20 um, Æ IVUS 的 10 fii, E 
近 组 织 学 分 辨 率 ， 是 目前 分 辩 率 最 高 、 成 像 最 清晰 的 血管 内 成 像 技术 。 因 此 ， 有 人 将 IV - OCT 
称 为 “ 光 活 检 ”。 

与 IVUS 比较 ，IV - OCT 能 更 好 地 显示 血管 壁 的 各 层 ， 伪 影 较 少 ， 对 斑 块 及 内 膜 的 成 像 
更 精确 ， 对 比 度 更 高 。IV - OCT 除了 可 检测 出 IVUS 能 检测 出 的 大 多 数 结构 特征 ， 还 能 提供 
另外 的 、 更 详细 的 形态 结构 信息 ， 如 能 识别 血管 壁 和 管 腔 的 形态 学 改变 ， 包 括 管 腔 大 小 、 斑 
块 情况 、 血 管 夹 层 、 血 栓 、 组 织 有 裂片、 支架 几何 形状 、 支 架 贴 壁 情况 和 支架 扩张 后 的 对 称 性 
等 ， 从 而 改善 对 斑 块 的 特征 认识 ， 有 利于 早期 识别 高 危 破裂 斑 块 ， 指 导 临 床 治疗 。IV -OCT 
对 评价 冠状 动脉 节 段 的 内 膜 - 中 膜 厚 度 比 TVUS 更 准确 ， 与 组 织 学 有 良好 相关 性 。 
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(2) 组 织 穿 透 深度 

IV - OCT 的 组 织 穿 透 深度 小 ， 一 般 为 1 ~3mm， 使 得 血管 壁 的 可 见 细 节 较 少 ， 当 血管 壁 
过 度 增 厚 时 ， 难 以 清楚 地 分 辨 血管 壁 结构 ， 这 是 IV - OCT 的 主要 缺陷 之 一 ; m IVUS 的 组 织 
穿 透 能 力 较 强 ， 可 达到 4 ~8 mm， 能 在 活体 中 描述 血管 壁 复杂 的 解剖 结构 。 

(3) 是 否 需 阻 断 血 流 

Æ IV - OCT 成 像 过 程 中 需要 阻 断 血 流 ， 可 能 增加 患者 心肌 缺 血 并 发 症 的 发 病 几率 ， 无 
法 常规 用 于 左 主 动脉 ;而 IVUS 不 需要 阻 断 血 流 ， 可 以 较 长 时 间 及 重复 检查 ， 可 用 于 分 又 病 
变 和 左 主动 脉 病变 的 诊断 。 

(4) 成 像 系统 

与 IVUS 相 比 ，IV - OCT 成 像 系统 的 结构 简单 ， 光 导 纤 维 的 价格 较 低廉 。IV - OCT 系统 
中 没有 传 感 吉 ， 只 有 光 导 纤维 ， 使 得 其 导管 直径 可 以 做 得 很 小 ， 达 到 0.014 in (AW 
0. 36mm) ， 而 用 于 冠 脉 内 显 像 的 超声 导管 直径 为 0.96 ~1.17 mm, 244 IV - OCT 的 3 售 。 


4.1.5 OCT 技术 存在 的 不 足 品 


目前 IV - OCT 技术 也 有 一 定 的 不 足 ， 主 要 包括 如 下 几 方 本 

1) IV - OCT 所 用 的 近 红 外 光 穿 透 性 不 强 ， 光 束 在 组 织 中 有 多 重 反 射 ， 当 透 过 血液 和 组 
织 成 像 时 会 发 生 血 液 干 扰 ， 图 像 质量 明显 下 降 。 

2) 成 像 导 管 处 于 血液 环境 中 ， 单 位 体积 血液 内 的 大 量 红 细胞 对 OCT 光源 可 产生 广泛 的 
散射 ， 从 而 导致 血管 辟 局 部 图 像 失 真 。 第 一 代 OCT 导管 主要 采用 两 种 手段 克服 这 种 情况 . 
在 成 像 部 位 注射 生理 盐水 以 阻止 红细胞 的 进入 ,或 者 应 用 低压 阻 断 球 洁 导 管 (小 于 0. 5 atm) 
在 病变 近 端 阻止 血液 流动 ， 再 利用 生理 盐水 代 蔡 局 部 血液 来 进行 成 像 ， 方 能 获得 较 清 晰 的 图 
像 。 因 此 对 左 主干 病变 、 开 口 病变 和 心 功 能 较 差 患者 不 适宜 OCT 检查 ， 这 是 临床 应 用 的 最 
大 限制 。 第 二 代 OCT 导管 已 克服 该 缺点 ,不 再 用 球 澡 导管 阻塞 血 流 ， 大 大 增加 了 技术 的 安 
全 性 并 方便 了 临床 应 用 。 

3) 组 织 穿 透 深度 小 ( 仅 1~1.5mm， 而 IVUS 为 4~8mm)， 扫描 范围 小 (7mm, 1VUS 
为 10 ~15mm)， 对 血管 内 有 大 量 斑 块 及 血栓 的 病变 ，IV - OCT 对 整体 图 像 的 显示 较为 困难 。 

4) IV - OCT 成 像 导 管 由 光 导 纤维 组 成 ， 容 易 折 断 损害 ， 操 作 时 需 格 外 小 心 ， 今后 需 对 
成 像 导 丝 作 进一步 改善 。 

目前 ， 研究 人 员 正 在 研发 新 一 代 的 IV - OCT 成 像 系统 ， 用 于 成 像 的 光源 也 在 不 断 改 
yt, PAY IV - OCT 成 像 系统 有 望 在 穿 透 性 上 有 所 改进 ， 并 且 无 须 阻 断 冠 脉 血 流 ， 如 OF DI 
可 进一步 增强 图 像 分 辩 率 和 清晰 度 ; 虚拟 组 织 OCT (OCT - VH) 用 颜色 标定 对 光束 的 后 
向 散射 与 衰减 ， 显 示 组 织 特征 ， 内 膜 面 沿 长 轴 展 开 显 示 可 直观 地 以 平面 方式 显示 血管 病 
变 ; 三 维 重建 技术 则 可 在 三 维 空间 显示 血管 结构 。 随 着 技术 的 不 断 进 步 ， 更 加 清晰 、 安 
全 、 准 确 的 成 像 技术 将 用 于 诊断 冠状 动脉 病变 及 评价 介入 治疗 的 效果 。 不 久 的 将 来 ，0OCT 
将 不 仅仅 可 以 提供 长 血管 壁 的 详细 结构 信息 ， 也 将 可 以 提供 血管 内 的 血 流 动力 学 及 显 微 
动力 学 的 完整 信息 。 通 过 与 OCT 荧光 技术 及 纳米 颗粒 标记 的 结合 使 用 ， 将 可 以 进一步 扩 
K OCT 的 使 用 范围 。 
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4.2 OCT 图 像 的 特点 





IV - OCT 图像 为 RGB 格式 的 伪 彩 色 图 像 ， 其 中 并 不 包含 可 用 于 区 分 不 同 血管 壁 组 织 
斑 块 组 织 的 颜色 信息 。 本 节 详 细 介绍 IV - OCT 图 像 的 特点 及 可 能 存在 的 伪 影 。 


4.2.1 OCT 图 像 的 特点 


IV - OCT 是 到 目前 为 止 分 辩 率 最 高 的 血管 内 成 像 技 术 ， 其 轴 疝 分 辨 率 大 约 为 10 ~ 
20 hum， 是 IVUS 的 10 倍 ; 侧 向 分 辩 率 为 25 ~40 nm， 接近 组 织 水 平 “' ， 穿 透 深 度 为 1 ~ 
1.5mm， 成 像 帧 数 15 Vs， 可 实现 数字 化 存储 。 

IV - OCT 图 像 可 以 清晰 地 显示 冠状 动脉 管 腔 及 内 膜 下 的 病变 或 斑 块 等 ， 具 体 包 括 如 下 : 

1) 血管 信息 。 图 4-5 为 正常 血管 的 IV -OCT 图 像 ， 清 晰 显示 了 管 腔 、 内 膜 、 中 腊 和 外 

结构 。 内 膜 很 薄 ， 明 亮 并 且 细 密 ， 中 膜 较 暗淡 ， 外 膜 明 亮 略 显 疏 松 。 通 过 IV - OCT 图 像 
pie EB GZ PS SER PR, AB a EE TTT 
IVUS 不 能 清晰 地 显示 血管 内 膜 和 中 膜 破 裂 。 

2) ARE, IV - OCT 图 像 中 内 膜 增 厚 的 特征 与 健康 血管 类 似 ， 内 膜 明亮 并 且 细 密 ， 
但 是 显得 厚实 一 些 ， 如 图 4-6 所 示 。 











图 4-5 正常 血管 的 IV - OCT 图 像 图 4-6 内 膜 增 厚 的 血管 IV — OCT 图 像 
A 一 导管 B 一 血管 腔 ”C 一 内 膜 DD 一 中 膜 EE 一 外 膜 















































3) 呢 样 硬化 斑 块 。 图 4-7 为 各 种 病变 斑 块 的 IV - OCT 图 像 ， 纤 维 斑 块 的 特征 是 均一 、 
无 衰减 的 强 信号 区 ; 纤维 钙化 斑 块 是 边界 清晰 、 质 地 不 均一 的 弱 信 号 区 ; 富 含 脂 质 斑 块 是 边 
界 模糊 、 质 地 均匀 ,但 有 信号 衰减 的 弱 信 号 区 。IV - OCT 成 像 对 这 三 种 类 型 的 斑 块 具有 非 
常 高 的 敏感 性 和 特异 性 。 

4) 支架 。 由 于 IV - OCT 所 采用 的 光源 为 近 红外 线 ， 不 能 透 过 含有 金属 的 支架 支撑 杆 ， 
IV - OCT 图 像 上 支架 支撑 杆 表 现 为 支架 内 壁 反 射 产生 的 高 亮度 散乱 光 ， 支架 背面 有 反射 阴 
影 ， 如 图 4-8a 所 示 。IV - OCT 作为 高 分 辨 率 成 像 可 用 于 评价 冠状 动脉 支架 置 入 后 即刻 支架 

及 支架 周围 组 织 结构 改变 情况 ， 是 其 他 手段 无 法 比拟 的 ， 此 外 ，IV - OCT 图 像 还 能 够 清晰 
显示 支架 脱 垂 、 支 架 贴 壁 、 支 架 对 称 性 等 方面 的 信息 ， 如 图 4-8b 所 示 。 
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图 4-7 含 粥 样 硬化 斑 块 血管 IV - OCT 图 像 


a) 纤维 斑 块 b) 纤维 钙化 斑 块 c) 寅 含 脂 质 斑 块 





图 4-8 支架 置 人 术 后 的 血管 IV - OCT 图 像 





a) 置 入 支架 后 的 血管 IV -OCT 图 像 b) 支架 贴 辟 不 




















5) 血栓 。IVUS 网 像 无 法 判断 是 否 存在 血栓 。 在 
IV - 0CT 图 像 中 ， 强 信号 区 域 但 向 后 方 递 减 的 突出 物 即 
为 血栓 ， 红 色 血 栓 信 号 不 强 ， 呈现 为 高 背 反 射 并 伴 有 阴 
影 的 图 像 ， 白 色 血 栓 信 号 强 ， 呈现 为 阴影 较 少 的 低 背 反 
射 图 像 ” 。 血 栓 鉴 别 图 像 如 图 4-9 所 示 ， 图 中 箭头 所 示 
为 红色 血栓 ,“* ”所 指 为 白色 血栓 。 但 是 IV -OCT 的 
组 织 穿 透 深度 小 ,一 般 为 1 ~3mm, 使 得 图 像 中 血管 壁 
的 可 见 细节 较 少 ， 当 血管 壁 过 度 增 厚 时 ， 难 以 清楚 地 分 
辨 血管 结构 ， 这 是 IV - OCT 的 主要 缺陷 之 一 。 


4.2.2 OCT 图像 中 的 伪 影 上 图 4-9 


























EII IV - OCT KHA 








IV - OCT 技术 利用 了 光学 技术 、 半 导体 激光 技术 、 光 学 纤维 传导 技术 、 计 算 机 图 像 处 
理 技术 等 ， 采 用 干涉 技术 实现 断层 成 像 ， 具 有 极 高 的 分 辨 率 ， 可 实现 即时 成 像 。 但 是 ， 在 图 
像 采 集 和 处 理 的 过 程 中 ， 受 血管 条 件 和 部 位 影响 等 ， 可 能 产生 一 些 人 为 假象 或 伪 影 ， 进 而 影 





响 病 变 的 判断 。 主 要 分 为 图 像 失 真 和 图 像 显 示 不 清 两 种 情况 。 
(1) 图 像 失真 
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图 像 失真 的 具体 情况 如 下 : 

1) 锯齿 状 伪 影 (Sew - up) 。 由 于 心脏 跳动 ， 造 成 在 单个 信号 采集 时 冠状 动脉 或 成 像 导 
管 快 速 移动 。 在 图像 上 表现 为 血管 截面 略 呈 椭圆 形 的 扭曲 变形 ， 局 部 可 见 血 管 错 层 ， 呈 明显 
“AR” XR, WKI 4-10 所 示 。 

2) 不 均匀 旋转 失真 (NURD) 。 在 明显 弯曲 的 血管 部 位 检测 时 ， 由 于 成 像 导 丝 的 张力 使 
血管 产生 局 部 变形 。 图 像 显 示 的 血管 局 部 不 连续 ， 光 信号 强度 不 均匀 ， 如 图 4-11 所 示 。 
































414-10 SPIRE (Sew - up) 414-11 不 均匀 旋转 失真 (NURD ) 

3) 校准 漂移 (Z -offset)。 受 旋转 力 的 作用 ， 光 纤 的 长 度 产生 轻微 增加 或 减少 ， 进 而 造 
成 图 像 径 向 位 置 的 轻微 变化 ， 产 成 小 的 直径 误差 。 为 保证 精确 性 ， 必 须 在 开始 检测 之 前 的 储 
存 图 像 中 调整 校准 Z - offset, WEI 4-12 所 示 。 














图 4-12 校准 漂移 Z - offset 
a) 开始 回 撤 之 前 b) 刚 开始 回 撤 之 后 
4) 色 饱 合 现象 。 产 生 原 因 是 来 自 一 个 或 多 个 高 镜像 
反射 光 GHAR A SCRA) 的 信号 超过 了 数据 采集 系统 
的 输入 动态 范围 。 干 扰 造 成 信号 的 传输 超越 了 宽频 范围 ， 
导致 图 像 中 带 有 强 光 带 的 条 索 样 伪 影 ， 如 图 4-13 所 示 。 
(2) 图 像 不 清 
图 像 不 清 的 具体 情况 如 下 : 
1) 因 冲 洗 致 图 像 不 清 。 主 要 原因 为 残余 血液 ， 少 
数 为 血栓 。 因 为 光 信号 不 能 通过 红细胞 ,稀释 的 血液 使 
血管 腔 内 的 OCT 光 信 号 衰减 ， 从 而 使 血管 壁 亮度 降低 ， 























4-13” 色 饱 合 现象 
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特别 是 在 距 成 像 导 丝 的 半径 距离 较 大 时 ; 如 存在 血栓 ， 则 红细胞 密度 高 可 导致 栓 子 后 部 成 像 
不 清 的 阴影 。 早 期 IV - OCT 检测 采用 不 阻 断 血 流 的 间断 或 连续 冲洗 下 的 成 像 方式 〈 直接 指 
引导 管 或 特殊 冲洗 导管 )， 均 未 能 在 临床 广泛 使 用 。 目 前 M3 型 IV - OCT 成 像 主要 应 用 低压 
球 寺 导管 阻 断 血 流 ， 从 中 心 腔 冲 洗 ， 多 可 获得 较 理 想 的 图 像 。 因 此 ， 在 OCT 检查 中 良好 的 
冲洗 灌注 是 获取 最 佳 图 像 的 关键 。 男 外 ， 部 分 图 像 不 清晰 的 原因 是 硅 润滑 剂 中 的 气泡 ， 也 可 
造成 血管 壁 部 分 或 大 部 分 成 像 不 清 ， 如 图 4-14 所 示 。 








图 4-14 硅 润滑 剂 气泡 致 图 像 不 清 


2) 支架 或 血管 节 段 记录 不 全 。 支 架 节 段 记录 不 全 是 常见 误差 之 一 ， 其 主要 原因 是 阻 断 
球 吉 使 部 分 支架 节 有 段 不 能 检测 ， 也 有 部 分 是 因为 血管 过 大 。 最 新 一 代 IV - OCT 设备 M4FD - 
OCT 系统 使 用 专用 的 RX 型 高 速成 像 导管 ， 不 需 阻 断 球 宫 ， 可 以 避免 这 种 情况 发 生 。 

(3) 其 他 伪 影 

其 他 情况 的 伪 影 具体 如 下 : 

1) OFDI 图 像 失 真 。 在 OFDI 中 ， 由 于 被 扫描 血管 过 大 或 在 分 义 处 会 出 现 图 像 失真 ， 如 
图 4-15 所 示 。 





图 4-15 OFDI 图 像 失真 











a) 血管 直径 过 大 b) 血管 分 又 


2) 旋转 木马 (Merry - GoRound) Fille] HZ (SunFlower) 现象 。 二 者 都 是 由 于 成 像 导 
丝 偏心 或 血管 扭曲 所 致 图像 失 真 ， 如 图 4-16 所 示 。 

3) 图 像 超出 屏幕 。 网 像 超 出 屏幕 多 由 于 血管 过 大 或 过 于 弯曲 ，IV - OCT 不 能 扫描 出 完 
整 的 血管 截面， 造成 部 分 血管 病变 不 能 观察 或 丢失 
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414-16 Jig AC Alfa] H SESUR 
a) 旋转 木马 现象 b) Ih] AMA 





4.3 OCT 图 像 的 分 割 


IV - OCT 图 像 可 清晰 显示 血管 腔 内 膜 的 轮廓 ， 对 IV - OCT 图 像 进 行 分 割 ， 提 取出 血管 腔 
内 膜 的 轮廓 ， 是 对 血管 形态 参数 进行 定量 测量 、 三 维 重 建 血 管 和 确定 管 腔 狭 罕 程 度 等 的 重要 步 
又 。 在 临床 上 常 由 经 验 丰富 的 医生 在 计算 机 屏幕 上 逐 帧 手动 勾画 ， 不 仅 工 作 量 大 ， 而 且 可 重复 
性 差 ， 提 取 结 果 在 很 大 程度 上 取决 于 操作 者 的 经 验 ， 对 操作 人 员 的 技术 水 平 要 求 较 高 。 半 自动 
的 提取 方法 是 借助 人 机 交互 技术 提取 血管 腔 边 缘 ， 如 美国 LightLab 公司 生产 的 IV - OCT 成 像 
系统 自 带 的 软件 工具 需要 手动 选 图 和 手动 修正 ， 且 只 能 在 软件 中 实现 ， 不 能 够 对 图 像 进行 批量 
处 理 。 文 献 [11] 采用 分 析 血 管内 超声 图 像 的 软件 系统 (CURAD vessel analysis, Netherlands ) 
来 处 理 IV - OCT 图 像 ， 虽 然 同样 需要 人 工交 互 ， 但 其 在 所 需 的 交互 量 、 分 析 时 间 、 成 本 、 稳 
定性 和 可 重复 性 方面 均 优 于 LightLab 自 带 的 软件 系统 。 文 献 [12] 采用 经 典 的 Canny 算 子 检测 
血管 壁 轮 廓 ， 利 用 迭代 的 方法 使 检测 结果 与 先 验 约 束 条 件 匹 配 ， 对 于 无 法 获取 的 轮廓 部 分 ， 采 
用 限定 圆心 和 半径 渐变 的 圆 孤 拟 合 方法 予以 弥补 ,但 同样 需要 人 工 审 核 修 正 。 

全 自动 的 IV - OCT 图 像 分 割 方法 是 目前 该 领域 的 研究 热点 ， 整 个 分 割 过 程 完全 自动 进 
行 ， 不 需要 操作 者 的 手动 参与 ， 可 重复 性 好 。 例 如 ,文献 [13] 采用 期 望 最 大 化 (Expecta- 
tion Maximization, EM) 和 图 像 分 割 (Graph Cut, GC) 相 结 合 的 方法 提取 血管 壁 轮廓 ， 可 以 
去 除 导 丝带 来 的 伪 影 ， 但 处 理 时 间 较 长 。 文 献 [14] 采用 马尔 科 夫 随机 场 (Markov Random 
Field, MRF) 模型 来 描述 血管 区 域 ， 并 利用 局 部 强度 分 布 和 连续 小 波 变换 提取 血管 壁 轮 廓 , 
由 于 需要 估算 概率 密度 函数 ， 该 方法 的 时 间 开 销 较 大 。 文 献 [15] 提出 一 种 基于 小 波 变换 
和 和 数学 形态 学 的 自动 管 腔 分 割 方法 ， 首 先 利 用 小 波 分 析 识 别管 腔 ， 然 后 用 一 个 移动 窗口 对 图 
像 进行 最 大 类 间 方 差 二 值 化 ， 最 后 用 数学 形态 学 方法 对 得 到 的 管 腔 轮廓 进行 校正 得 到 精确 的 
二 值 化 管 腔 轮 廓 视图。 文献 [16] 提出 一 种 利用 极 坐标 变换 提取 管 腔 轮廓 的 方法 ， 其 原理 
是 : 首先 ， 利 用 相 邻 帧 IV - OCT 图 像 之 间 的 相关 性 去 除 导 管 伪 影 ; 其 次 ， 采 用 射线 发 射 法 
(ray shooting method) 估计 管 腔 中 心 ， 并 以 其 作为 极点 对 去 除 导 管 伪 影 的 图 像 进行 极 坐 标 变 
换 ; 再 次 ， 采 用 分 块 阔 值 滤波 去 除 变换 后 图 像 的 噪声 并 提取 上 边缘 ; 最 后 ， 做 逆 极 坐标 变换 
得 到 血管 壁 的 内 轮廓 。 该 方法 能 够 处 理 包含 血管 分 又 或 导管 伪 影 较 严 重 的 图 像 ， 而 且 计 算 效 
率 高 ， 在 鲁 棒 性 和 处 理 速 度 上 具有 一 定 优势 。 文 献 [17] 利用 形态 滤波 器 将 灰 度 图 像 转 换 

205 






































REER, ERRERA, THJW AD RRA Aa hl IL ai] Der n] SEXE 9) 4) SA AS E 
殊 区 域 进 行 处 理 ， 应 用 直接 推 斯 法 对 血管 分 又 部 分 进行 处 理 ， 最 后 对 提取 出 的 轮廓 进行 平滑 
得 到 最 终 提取 结果 。 该 方法 能 够 处 理 包 含 血管 分 义 、 支 架 和 导管 伪 影 的 各 种 IV - OCT 图 像 。 





4.4 ”冠状 动脉 内 OCT 图 像 序列 中 运动 伪 影 的 抑制 





冠状 动脉 附着 在 心 外 膜 表 面 上 ， 在 进行 冠 脉 内 OCT (Intracoronary OCT, IC - OCT) 成 
像 的 过 程 中 ， 心 脏 的 收缩 与 舒张 会 引起 成 像 导 管 顶 端 相对 于 管 腔 的 侧 向 移动 ， 因 此 导管 的 回 
撤 轨 迹 并 不 是 随时 保持 与 血管 轴线 平行 ， 这 会 导致 图 像 序列 中 前 后 帧 之 间 的 错位 。 而 且 ， 由 
于 冠状 动脉 血管 具有 弹性 以 及 心脏 的 不 间断 运动 ， 加 之 导管 的 快速 移动 ， 采 集 到 的 图 像 中 显 
示 的 血管 会 发 生变 形 。 心 脏 周 期 性 的 搏动 还 会 引起 成 像 导 管 的 纵向 振荡 ， 造 成 在 血管 的 某 
一 位 置 被 多 次 采样 。 以 上 这 些 现象 均 称 为 运动 伪 影 ” ， 在 横 截 面 视 图 中 表现 为 相 邻 帧 的 
管 腔 横 截面 之 间 发 生 旋转 和 平移 ， 如 图 4-17a 所 示 ， 在 纵向 视图 中 表现 为 血管 壁 呈现 
“锯齿 状 ” 边 缘 ， 如 图 4-17b 所 示 。 运 动 伪 影 严重 影响 IC - OCT 图 像 序列 纵向 视图 的 视 
觉 效 果 ， 降 低 血 管 形态 结构 参数 的 准确 测量 、 斑 块 的 识别 和 分 析 ， 以 及 血管 三 维 重建 等 
的 精度 。 





















































图 4-17 冠状 动脉 内 OCT 图 像 序列 
a) 横向 视图 b) 纵向 视图 


4.4.1 抑制 IC -OCT 图 像 运动 伪 影 的 主要 方法 
对 运动 伪 影 进行 有 效 地 抑制 对 冠状 动脉 内 OCT 图 像 的 研究 与 分 析 以 及 冠状 动脉 疾病 的 





计算 机 辅助 诊治 等 都 具有 重要 的 意义 。 目 前 ， 对 IC - OCT 图 像 序列 中 运动 伪 影 进行 抑制 的 
方法 主要 包括 心 电 (electrocardiogram, ECG) 门 控 法 和 基于 图 像 的 脱 机 门 控 法 。 其 中 ECG 
门 控 法 的 原理 与 第 三 章 中 所 述 的 IVUS 图 像 序列 的 ECG 门 控 法 类 似 ， 即 在 心脏 运动 到 近似 相 
同位 置 处 采集 图 像 ， 保 证 各 帧 图 像 之 间 具 有 更 多 的 一 致 性 。 而 且 在 心脏 运动 相对 较 慢 时 采集 
图 像 ， 可 以 减 小 运动 伪 影 的 产生 。 主 要 有 联机 和 脱 机 两 种 ECG 门 控 方 式 ， 联机 ECG 门 控 是 
指 采 用 ECG 门 控 的 电动 机 来 自动 回 撤 导管 ， 只 在 每 个 心动 周期 的 R 波 到 来 时 采集 图 像 。 该 
方法 原理 简单 ， 但 需要 在 成 像 设 备 上 加 装 一 个 专门 的 门 控 图 像 采集 装置 。 同 时 由 于 每 个 心动 
周期 只 采集 一 帧 图 像 ， 与 连续 回 撤 导管 采集 图 像 相 比 ， 这 种 方式 会 延长 导管 介入 检查 的 时 
H; 脱 机 ECG 门 控 是 指 不 采用 ECG 门 控 图 像 采 集 设备 ， 而 是 连续 回 撤 导 管 采集 IV - OCT 图 
像 ， 同 时 记录 心 电 信号 ， 待 介入 检查 过 程 结束 后 ， 由 医生 根据 ECG 信和 号 从 IC - OCT 图 像 序 
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列 中 选取 在 相同 心脏 相位 处 〈 一 般 是 R 波 ) 采集 的 图 像 ， 组 成 门 控 子 序列 。 由 于 很 难 选择 
最 佳 采样 点 ， 因 而 此 方法 结果 的 主观 性 很 强 ， 且 当 病 人 发 生 心 律 不 齐 等 情况 时 ， 很 难保 证 门 
控 结果 的 精确 性 

基于 图 像 的 脱 机 门 控 法 的 原理 是 不 需要 利用 ECC 信号 ， 而 是 连续 回 撤 导 管 采集 图 像 序 
列 ， 然 后 运用 图 像 处 理 技 术 ， 分 析 图 像 特征 的 变化 规律 ， 从 中 提取 隐 含 的 心脏 时 相信 息 ， 仿 
HR ECG 门 控 的 方法 ， ps uu cu uu 
列 ， 从 而 减 小 运动 伪 影 的 影响 。 例 如 ,文献 [19-21] 提出 了 一 种 方法 ， 其 主要 思想 是 : 
心脏 有 节律 地 收缩 与 舒张 会 导致 血管 内 血液 流量 发 生变 化 ， 从 而 引起 腔 径 发 生 周 期 性 变化 
(在 心脏 收缩 末期 达到 最 大 值 ， 心 脏 舒 张 末期 达到 最 小 值 )， 因 此 连续 回 撤 导 管 采集 的 IC - 
OCT 图 像 序列 中 的 管 腔 直径 和 截面 积 也 会 发 生 周 期 性 变化 。 计 算出 每 一 帧 IC - OCT 图 像 中 
管 腔 的 横 截 面积 ， 并 根据 该 值 的 变化 情况 ， 取 出 每 个 心动 周期 中 对 应 相同 心脏 时 相 的 一 帧 ， 
组 成 新 的 图 像 序列 。 该 方法 对 未 置 人 支架 的 血管 IC - OCT 图 像 序列 可 取得 满意 的 结果 ， 但 
是 由 于 置 和 人 支架 后 的 血管 腔 截面 积 变 化 不 明显 ， 因 此 上 述 方法 不 能 够 有 效 抑 制 带 有 支架 的 
IC - OCT 图 像 序列 的 运动 伪 影 。 

由 于 血管 内 OCT 与 血管 内 超声 的 成 像 原理 类 似 ， 因 此 在 对 IC - OCT 图 像 序列 进行 运动 
伪 影 的 抑制 时 可 以 借鉴 第 三 章 中 所 述 的 血管 内 超声 的 相关 方法 。 例 如 :首先 分 析 各 帧 图 像 灰 
度 特征 的 周期 性 变化 ， 从 图 像 序列 中 估算 出 平均 心率 的 近似 值 ， 其 次 ， 提 取出 反映 心动 周期 
的 信号 ; 再 次 ， 对 该 信号 进行 带 通 滤波 ， 去 除 由 非 心脏 运动 因素 所 致 的 成 分 ; 最 后 ， 通 过 检 
测 滤波 后 信号 的 局 部 极 值 ， 取 出 其 对 应 的 帧 ， 完 成 对 图 像 序列 的 门 控 。 下 面 介绍 两 种 常用 的 
方法 。 


4.4.2 基于 平均 帧 间 差 异 度 的 门 控 方 法 


由 于 心脏 的 周期 性 运动 ， 连 续 回 撤 导 管 采集 的 各 帧 IC - OCT 图 像 的 灰 度 特征 也 会 发 生 
周期 性 变化 。 由 此 ， 应 首先 构建 图 像 序列 的 差异 矩阵 ， 并 据 此 估算 出 平均 心率 的 近似 值 ; 其 
次 ， 提 取出 反映 心动 周期 的 一 维 信号 ， 并 对 其 进行 带 通 滤波 ， 去 除 由 非 心脏 运动 因素 所 致 的 
成 分 ; 最 后 ， 通 过 检测 滤波 后 信号 的 局 部 极 值 ， 提 取出 门 控 帧 ， 完 成 对 图 像 序 列 的 回顾 性 脱 
机 门 控 。 下 面 介绍 具体 步骤 。 

(1) 图 像 预 处 理 

为 了 减 小 后 续 处 理 的 数据 量 ， 提 高 算法 效率 ， 首 先 对 IC - OCT 图 像 进行 灰 度 化 处 理 ， 
后 续 章 节 中 的 处 理 都 是 针对 转换 后 的 灰 度 图 像 进 行 的 。 

将 彩色 图 像 转化 为 灰 度 图 像 的 方法 主要 有 : 单一 分 量 法 、 最 大 值 法 、 平 均值 法 、 加 权 平 
均值 法 、HLS 模型 算法 、 基 于 彩色 空间 距离 的 算法 、 基 于 梯度 域 的 算法 等 。 考 虑 到 图 像 转 
换 的 保 真 度 ， 可 采用 如 下 算法 将 RGB 格式 的 彩色 IC - OCT 图 像 转换 为 灰 阶 为 256 的 灰 度 图 
像 ， 公 式 如 下 : 




























































































g=RA2 +RA - R/2° + G/2 + G/2 472". + B/2* B72? 
AP, g 为 灰 度 图 像 中 某 个 像素 的 灰 度 值 ; R、G、B 分 别 为 彩色 图 像 中 对 应 像素 的 红 、 
蓝 分 量 。 


图 4-18 是 由 300 帧 组 成 的 图 像 序列 灰 度 化 后 的 结果 ， 原 始 图 像 由 美国 LightLab 公司 生 
产 的 光学 干涉 断层 成 像 系 统 采集 ， 成 像 导管 的 回 撤 速 率 为 Imm/s， 帧 速率 是 30Vs， 网 像 的 
207 











大 小 为 256 x 256 像素 ， 灰 度 化 以 后 的 灰 阶 范围 为 [0，255]。 其 中 图 4-18a 为 纵向 视图 ， 
可 见 血管 壁 呈 现 明 显 的 锯齿 状 边缘 ; 图 4-18b 为 连续 的 8 帧 横向 视图 ， 显 然 不 同 帧 之 间 的 
血管 腔 横 截面 存在 平移 和 旋转 。 





























图 4-18 由 300 帧 组 成 的 图 像 序列 灰 度 化 后 结果 
a) 纵向 视图 b) 横向 视图 











(2) 估算 平均 心率 

首先 ， 对 IC - OCT 图 像 序列 进行 逐 帧 比较 ， 利 用 两 帧 图 像 灰 度 值 的 归 一 化 互相 关 计算 
差异 值 ， 建 立 差异 和 矩阵， 计算 各 帧 图 像 之 间 的 差异 值 。 具 体 步 又 如 下 为 对 于 匀速 连续 回 撤 导 
ERGY HH n 帧 图 像 组 成 的 IC - OCT 图 像 序列 ， 计 算 两 帧 图 像 之 间 灰 度 值 的 归 一 化 互相 关 
(NCC), ， 进 而 得 到 各 帧 图 像 之 间 的 差异 值 d, ,如 下 : 

> SGD -u || Pk) - as 

= (4-2) 

"SS" (aD on? +? Ee -ar 
IP, i, j=1, 2, 0, n; 和 分别 表示 图 像 序列 中 的 第 i 帧 和 第 j 帧 ,其 大 小 均 为 p xq 
像素 ,平均 灰 度 值 分 别 为 和 jw。 由 式 (4-2) RIAM, dj, e [0,1], Hd, eK, FA F RS 
差异 越 大 。 由 此 构成 的 差异 矩阵 的 特点 为 主 对 角 线 上 所 有 元 素 的 值 都 是 0， 即 d,, =0; 所 有 
元 素 的 值 均 为 非 负 值 ; 矩阵 关于 主 对 角 线 对 称 ， 即 d; - do 

然后 ， 计 算 间 隔 为 不 帧 的 两 帧 图 像 已 和 屎 (mm=1，2，…, 寺 下) 的 平均 差异 值 D() ， 
公式 如 下 : 























Hj 





D(k) - a. (4-3) 


得 到 曲线 D(E) ~k, IEP hk =0, 1, =, n -1, dpa de m 帧 和 第 m +k 帧 图 像 的 差异 值 ， 
D(k) e [0,1] RD(0) =0。 由 于 心脏 的 周期 性 运动 ， 该 曲线 具有 近似 周期 的 形状 ， 其 重复 频率 ， 
即 其 幅度 谱 峰 值 所 对 应 的 频率 值 即 为 病人 平均 心率 的 近似 值 尺 (单位 : 次 /min)。 由 于 人 的 心率 
范围 一 般 为 45 ~200 次 /min， 所 以 对 D() 的 幅度 谱 曲 线 峰值 的 查找 范围 限定 为 [45，200] 。 

Al 4-18 所 示 图 像 序 列 的 差异 矩阵 如 图 4-19 所 示 ， 和 矩阵 中 的 每 个 元 素 用 灰 度 值 为 255 - 

d, ,的 像素 表示 ， 得 到 一 幅 大 小 为 300 x 300 像素 的 灰 度 图 像 ， 其 中 像素 越 亮 ， 表示 对 应 的 两 
oo. ZARA BA , MARRARA, W A utu, EE 
为 纵 轴 ， 得 到 平均 差异 变化 曲线 ， 如 图 4-20 所 示 ， 该 曲线 的 近似 周期 性 形状 能 够 明显 反映 
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出 差异 矩阵 的 周期 性 变化 。 平 均 差 异 曲 线 的 幅度 谱 曲 线 如 图 4-21 所 示 , 在 [45, 200] 范 
围 内 有 一 明显 峰值 ， 此 峰值 所 对 应 的 频率 即 近似 为 平均 心动 速率 。 
0.7 | 
oe a 
-元 "AU 
idee ene 
X | | | 
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06 50 100 150 200 250 300 
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图 4-19 300 帧 IV-OcT 图 像 的 差异 矩阵 图 4-20 300 Wi IV - OCT 图 像 的 平均 差异 曲线 














(3) 提取 隐 含 心动 周期 的 信号 

一 帧 IC - OCT 图 像 中 背景 区 域内 像素 的 灰 度 值 在 整个 图 像 序列 中 基本 不 发 生变 化 ， 所 
以 这 些 像素 不 包含 心脏 运动 信息 ， 为 方便 起 见 ， 将 其 称 为 静止 像素 。 为 减 小 后 续 步 又 的 计算 
量 ， 需 先 将 它们 去 除 。 

除 静 止 像素 外 ， 血 管区 域内 的 像素 分 为 两 类 : 一 类 为 包含 心脏 运动 信息 的 像素 ， 大 部 分 
分 布 于 血管 壁 上 ， 例 如 图 4-22 中 的 黄色 十 字 所 示 的 像素 ， 称 为 动态 像素 ; 另 一 类 同时 包含 
了 心脏 运动 信息 和 非 心脏 运动 信息 (如 呼吸 和 身体 的 移动 等 )， 称 为 干扰 像素 ， 在 提取 心动 
周期 信号 时 ， 这 类 像素 也 需要 被 滤 除 。 具 体 步 又 如 下 为 首先 ， 对 于 一 幅 IC - OCT 图 像 中 的 
每 个 像素 ， 统 计 序列 中 各 帧 图 像 上 相应 位 置 处 的 灰 度 值 ， 产 生 一 个 一 维 灰 度 变化 信和 号 
gij(m) ， 其 中 m 表示 帧 序号 ，i j=0，1，… ,NN -1 分 别 表示 像素 的 横 、 纵 坐标 。 如 果 一 帧 
IC - OCT 图 像 的 大 小 为 NxN 像素 ,那么 共产 生 个 一 维 灰 度 变化 信号 。 分 析 每 个 一 维 
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图 4-21 平均 差异 值 曲 线 的 幅度 谱 曲 线 图 4-22 一 帧 IC -OCT 图像 
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灰 度 变化 信号 的 频谱 ， 对 于 静止 像素 ， 由 于 其 灰 度 值 自 始 至 终 基 本 没有 变化 ， 所 以 其 一 维 灰 
度 变化 信号 近似 为 直流 信号 ， 其 幅度 谱 在 平均 心率 点 处 没有 明显 的 波峰 ， 对 于 被 干扰 的 血管 
区 域 像素 ， 其 灰 度 值 的 变化 没有 明显 的 规律 ， 所 以 其 幅度 谱 曲 线 在 心率 点 处 的 波峰 也 不 明 
显 ， 其 他 频率 分 量 多 且 幅 度 较 大 ; 对 于 动态 像素 ， 其 幅度 谱 曲 线 在 平均 心率 点 处 有 明显 的 峰 
值 ， 其 他 频率 分 量 的 幅度 明显 小 于 波峰 。 

然后 ， 提 取 由 动态 像素 产生 的 一 维 灰 度 变化 信号 。 设 定 判决 条 件 为 在 平均 心率 处 的 频谱 
幅 值 大 于 其 他 频率 处 幅 值 的 三 倍 ， 保 留 符合 判决 条 件 的 一 维 灰 度 变 化 信号 ， 侈 去 不 符合 的 。 
最 后 剩余 信和 号 的 频谱 取 平 均 ， 并 作 逆 傅 里 叶 变 换 ， 即 可 得 到 一 个 隐 含 心动 周期 的 一 维 信和 号 
g(m) ， 其 中 m 表示 帧 序号 。 

所 有 像素 平均 后 〈 即 提取 动态 像素 前 ) 的 一 维 灰 度 变 化 信号 的 时 域 及 幅度 谱 曲 线 
如 图 4-23 所 示 ， 对 动态 像素 的 一 维 灰 度 变化 信号 求 平均 后 的 时 域 及 幅度 谱 曲 线 如 
图 4-24 所 示 。 由 于 提取 后 的 信号 在 计算 时 已 滤 除 直流 分 量 ， 所 以 图 4-24a 的 灰 度 值 为 
相对 值 ， 不 具有 参考 意义 。 通 过 对 比 幅度 谱 可 以 看 出 ,提取 后 动态 像素 得 到 的 一 维 信 
号 频谱 在 平均 心率 点 处 有 明显 的 峰值 ， 其 他 频率 处 的 幅 值 均 远 小 于 该 峰值 ， 去 除了 干 
扰 像素 的 影响 。 
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X|4-23 ”提取 动态 像素 前 的 一 维 信号 
a) 时 域 波形 b) 幅度 谱 曲线 









































(4) 隐 含 心动 周期 信号 的 滤波 

隐 含 心动 周期 的 信号 e (m) 中 仍 包 含 很 多 非 心脏 运动 因素 ， 如 : 管 腔 本 身 不 规则 的 几何 
形状 、 不 稳定 的 心率 以 及 呼吸 运动 等 ， 在 频谱 上 表现 为 除 心率 外 的 其 他 频率 分 量 。 本 书 应 用 
带 通 滤波 器 来 滤 除 由 非 心脏 运动 因素 所 致 的 频率 分 量 ,， 最终 得 到 信号 e" (m). 

带 通 滤波 器 的 参数 设计 如 下 : 中 心 频率 为 前 述 步 骤 中 估算 出 的 平均 心率 RR; 通 带 范 
围 为 [R -0.3R, R+0.3R]， 这 是 由 于 在 图 像 采 集 过 程 中 ,病人 的 心率 会 以 RR 为 中 心 上 
下 波动 ， 上 述 范围 既 能 使 心率 变化 的 范围 包含 在 通 带 内 ， 又 能 滤 除 非 心 脏 运动 因素 的 
干扰 。 

图 4-24 所 示 的 一 维 信和 号 进行 滤波 后 的 时 域 波形 与 幅度 谱 曲 线 ， 如 图 4-25 所 示 。 由 图 
像 序 列 估算 出 的 平均 心率 为 72.24 Hz， 因 此 设置 带 通 滤波 器 的 通 带 上 限 截止 频率 为 
210 

















平均 灰 度 相对 值 
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4-24 ”提取 动态 像素 后 所 得 的 一 维 信号 











a) 时 域 波形 











b) 幅度 谱 曲线 








50.59 Hz， 下 限 截止 频率 为 93. 91 Hz。 可 以 看 出 ，250 Hz 以 上 的 高 频 分 量 基 本 全 部 滤 除 ， 心 
率 的 二 次 谐 波幅 度 降 低 为 心率 幅度 的 近 十 分 之 一 ， 表 明 非 心脏 运动 分 量 基 本 全 部 滤 除 。 在 时 
域 波 形 中 ， 不 同 局 部 极 值 的 平均 灰 度 值 不 同 , 说 明 在 滤 除 噪声 的 情况 下 ， 保 留 了 不 同时 刻 心 
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(5) 选择 门 控 帧 
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图 4-25 ”滤波 后 的 一 维 信号 
a) 时 域 曲线 b) 幅度 谱 曲 线 























在 不 同心 动 周 期 的 同一 相位 处 采集 图 像 ， 可 以 得 到 最 小 的 帧 间 差 异 值 。 由 于 信和 号 
g (m) 的 波峰 或 波 谷 相对 于 其 他 位 置 更 容易 识别 ， 因 此 对 信号 e" (m) 进行 极 值 检 测 ， 提 


出 门 控 帧 序列 。 


取 


图 4-18 所 示 图 像 序 列 的 门 控 结 果 如 图 4-26 所 示 。 为 了 便于 比较 ， 将 门 控 后 纵向 视图 
人 为 拉 伸 至 原 序列 长 度 。 通 过 门 控 前 后 的 对 比 可 以 看 出 ， 门 控 后 纵向 视图 的 视觉 效果 得 到 了 
很 大 的 改善 ， 抑 制 了 血管 壁 的 锯齿 效应 ， 管 壁 变 得 平滑 连续 。 
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Z| 4-26 IC - OCT 图 像 序列 的 门 控 结 
a) 门 控 前 b) 门 控 后 








4.4.3 基于 运动 分 量 补偿 的 直接 抑制 方法 

回顾 性 脱 机 门 控 法 可 以 有 效 地 抑制 IC — OCT 图 像 序列 中 由 心脏 运动 所 致 的 运动 伪 影 ， 
但 是 由 于 在 每 个 心动 周期 只 保留 一 帧 ， 因 而 可 能 丢失 很 多 具有 诊断 价值 的 血管 信息 。 本 节 介 
绍 一 种 对 覆盖 多 个 心动 周期 的 非 门 控 IC - OCT 图 像 序列 直接 进行 刚性 运动 伪 影 的 定量 估计 
和 补偿 的 方法 。 

IV - OCT 图 像 序列 相 邻 帧 之 间 的 刚性 运动 参数 如 图 4-27 所 示 ， 在 连续 回 撤 导 管 采集 的 
IC - OCT 图 像 序列 横 截面 视图 中 ,不同 帧 中 的 血管 腔 轮 廊 之 间 存 在 偏 移 和 扭转 ， 这 是 由 血 
管 腔 不 规则 的 几何 形态 和 周期 性 心脏 运动 共同 作用 产生 的 。 图 中 Ax, Ay 和 Aa 分 别 是 从 4 
到 时 刻 管 腔 重心 在 x 方向 上 的 位 移 、y 方向 上 的 位 移 和 旋转 偏 移 量 ( 即 旋转 角度 ) 。 成 像 
导管 始终 位 于 图 像 中 心 ， 管 腔 内 膜 轮 廓 重心 在 不 同时 刻 的 位 置 变化 能 够 反映 血管 壁 的 运动 情 
况 。(Ax，Ay，Aa) 可 以 表示 为 























Ax = Ax, + Ax, 
Ay =Ay, + Ay, (4-4) 
Aa = Aa, + Aa, 

其 中 ， 脚 标 4 g 分 别 表示 心脏 运动 分 量 和 血管 几何 分 量 。 与 由 心脏 跳动 引起 的 管 腔 轮 
廓 的 形态 变化 相 比 ， 由 血管 本 身 的 不 规则 几何 形态 引起 的 管 膝 轮 廓 变化 较为 缓慢 ， 因 此 可 以 
通过 滤波 将 其 分 离开 ， 并 对 运动 分 量 (Ax,，Ayj，Aaj ) 加 以 补偿 ， 实 现 抑制 刚性 运动 伪 影 的 
目的 。 

基于 以 上 原理 ， 本 节 介 绍 的 运动 分 量 补偿 法 抑制 运动 伪 影 的 具体 步骤 如 下 : 

(1) 提取 各 帧 图 像 中 的 血管 腔 内 膜 轮廓 并 计算 其 重心 

如 4.3 节 所 述 ， 对 于 血管 内 OCT 图 像 中 血管 腔 轮廓 的 提取 ， 目 前 的 研究 热点 是 全 自动 
的 方法 。 图 4-28 是 采用 文献 [17] 中 提出 的 方法 对 一 帧 IV - OCT 图 像 提 取 血 管内 膜 轮廓 的 


结 








将 管 腔 内 膜 轮 廊 的 几何 中 心 作为 其 重心 的 近似 ,假设 第 i 帧 图 像 中 内 膜 轮廓 点 的 总 数 为 
N,(i21, 2, ++, n, n NIV - OCT 图 像 序列 的 总 帧 数 )， 各 轮 慷 点 在 图 像 平面 二 维 坐标 系 中 
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HERK (x, y) (=1，2，…，N)， 则 内 膜 轮廓 的 重心 C; 的 坐标 为 


b EXE AE 
ZA ERES 









(xo, Yo) 





C1 和 CC; 分别 为 和 ts 时 " 
dpa ^. till Ey 
XU RES PAL ERG E E Este nm 
图 4-27 IV -OCT 图 像 序列 相 邻 帧 图 4-28 一 帧 IV - OCT 图 像 的 
之 间 的 刚性 运动 参数 示意 图 血管 壁 内 膜 轮廓 提取 结 
— 1 Ni 
Xi = cx Y; 
N; j=1 ` 
7 (4-5) 
- 1 i 
y y 2 


(2) 计算 相 邻 帧 之 间 管 腔 内 膜 轮 廓 的 旋转 偏 移 量 
重心 角 示意 图 如 图 4-29 所 示 ， 管 腔 轮廓 重心 C 的 坐标 为 (x*，y) ， 则 重心 角 为 
a= arctan(y/x) (4-6) 
图 像 序列 的 重心 角 变 化 曲线 ali) (i21, 2, =, n) MEAE. AS ot 
间 的 管 腔 轮廓 重心 角 之 差 如 下 : 
Aa(i) =a(i+1) -a(i) = arctan(y,,,/X;,) — arctan( y,/x;) (4-7) 

得 到 旋转 偏 移 量 Ao(i). 。 与 各 帧 与 首 帧 重心 角 之 差 相 比 ， 相 邻 帧 重心 角 之 差 可 准确 反映 
出 图 像 序 列 中 的 管 腔 轮廓 随 导 管 回 撤 的 变化 情况 。 旋 转 偏 移 量 的 频谱 中 处 于 45 ~ 200 Hz 范 
围 内 的 峰值 即 为 平均 心率 刃 。 

一 个 原始 IC - OCT 图 像 序列 的 纵向 视图 如 图 4-30 所 示 ， 其 采集 速率 为 10 Vs， 长 度 为 
100 帧 ， 从 该 图 像 序列 计算 得 到 的 重心 角 变 化 曲线 (i) (d= 1, 2, =, 100) 的 时 域 波形 和 
幅度 谱 曲 线 如 图 4-31 所 示 ， 显 然 该 曲线 呈 近 似 周 期 性 的 变化 。 相 邻 帧 管 腔 轮 廓 旋转 偏 移 量 
Aa(i) 的 时 域 波形 和 幅度 谱 曲 线 如 图 4-32 所 示 。 在 图 4-31b 重心 角 的 幅度 谱 曲 线 中 ， 低 频 
成 分 为 由 血管 自身 形态 变化 所 致 的 频率 成 分 ， 高 频 成 分 则 为 由 心脏 运动 所 致 的 频率 成 分 ， 其 
峰值 对 应 的 频率 即 为 平均 心率 尺 。 由 图 4-32b 可 以 看 到 ， 旋 转 偏 移 量 的 幅度 谱 曲 线 有 一 个 明 
显 峰 值 ， 其 频率 与 图 4-31b 的 峰值 频率 相等 ， 即 为 平均 心率 尺 ， 此 外 还 存在 大 量 非 心动 频率 
成 分 。 
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重心 角 变 化 曲线 


图 4-31 
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成 分 为 心脏 运动 所 致 的 分 量 ， 低 频 分 














4-32 相 邻 帧 管 腔 轮 廓 的 旋转 偏 移 量 


b) 幅度 谱 曲线 














a) 时 域 波形 


G) 提取 并 补偿 旋转 偏 移 量 中 的 心脏 运动 分 量 
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量 则 对 应 血管 的 几何 形态 分 量 ， 此 外 还 有 大 量 其 他 非 心动 频率 成 分 ， 可 采用 带 通 BNE Bear DES 
动 分 量 滤 出 ， 其 通 带 中 心 频率 设 定 为 第 4.4.2 节 的 步骤 2 得 到 的 平均 心率 RR， 通 带宽 度 可 设 为 
0. 6R。 图 4-32 的 旋转 偏 移 量 滤波 后 的 时 域 波 形 和 幅度 谱 曲 线 如 图 4-33 所 示 ， 可 以 看 出 经 过 滤波 
后 100 Hz 以 上 的 频率 成 分 被 滤 除 ， 只 保留 了 心动 速率 范围 ( 即 51 ~94 Hz). 内 的 频率 分 量 。 
补偿 旋转 偏 移 量 中 的 心脏 运动 分 量 ， 实 质 上 就 是 对 每 帧 图 像 进行 反 向 旋转 ， 变 换 和 矩阵 为 


/ cos{ - x Ac, sinf - ` à«,, | 
[J o AME i (4-8) 
"n g sin( - S Aa.) cos( - $, Aa, 2 
XP. (xy, y, ASR i i Iv - OCT 图 像 序列 中 内 膜 轮 廓 的 第 j 个 点 的 坐标 ; (x. yy) 为 点 
(xj，Yy) 补偿 后 的 坐标 ; j=1，2，…，NN;，WN; 为 第 i 帧 图 像 中 管 腔 内 膜 轮廓 的 总 点 数 ; i = 
2，3，…, n,n 为 图 像 序列 的 总 帧 数 。 后 一 帧 图 像 相 对 于 前 一 帧 图 像 进行 偏转 ， 因 此 应 该 
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图 4-33 ”旋转 偏 移 量 滤波 后 的 波形 
a) 时 域 波形 b) 幅度 谱 曲 线 


图 4-29 所 示 的 原始 纵向 视图 与 对 旋转 偏 移 量 

行 补偿 后 得 到 的 纵向 视图 的 对 比如 图 4-34 所 
示 ， 可 以 看 出 补偿 旋转 偏 移 量 后 的 血管 壁 较 补偿 
前 变 得 平滑 。 

(4) 计算 补偿 旋转 角 后 相 邻 帧 之 间 管 腔 轮 廓 
重心 的 平移 量 

对 于 第 六 帧 (i=2，3，…，,n) 图 像 ， 补 偿 旋转 
角 之 后 ， 首 先 根据 式 (4-5) 重新 计算 各 帧 图 像 
管 腔 内 膜 轮 廓 重心 坐标 ， 并 得 到 相 邻 帧 之 间 管 腔 
重心 的 平移 量 Ax(i) 和 Ay(i)。 然 后 ， 取 Ax(i) 和 图 4-34 纵向 视图 对 比 
Ay(i) 的 频谱 中 位 于 [45，200] 范围 内 的 峰值 ， “补偿 旋转 信 移 量 前 b) 补偿 旋转 偏 移 量 后 
4 ing RAR’. Hela, X Ax(i) 和 Ay(i) 进行 带 通 滤波 ,滤波 带 的 中 心 频率 分 别 为 RURI 
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R'， 带 宽 分 别 为 0.6 R' 和 0.6 R'。 补 偿 旋转 角 后 相 邻 帧 之 间 管 腔 重 心 的 平移 量变 化 曲线 及 其 
4-35 所 示 ， 显 然 Ax (i) All Ay CD) 的 频谱 在 78.79Hz 处 均 有 一 个 明显 的 波峰 。 


幅度 频谱 如 


















































| c 
十 一 一 
































0 一 一 一 二 20 
0 50 100 150 200 250 300 0 
心率 〈 单 位 : 次 /min ) 
c) 
8 
| | 
6-& —-L-L-Yy 
| | 
4 Le sf Is 
|| 
2 
ig E 
~ | 
"x 
| | 
4b 一 出 一 LHL 
i | | | 
Bh cues esp epp tp 
| | | | 
8 l | L | l | l | 0 
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 0 
帧 序号 
e) 


216 


= 
e 
t2 
e 
Ww 
Sr 








图 4-35 补偿 旋转 角 后 相 邻 帧 管 腔 轮 廓 重心 的 3 
a) 滤波 前 的 横 坐 标 变化 曲线 b) 滤波 后 的 横 坐 标 变化 曲线 
d) 滤波 前 的 纵 坐标 变化 曲线 









































e) 滤波 后 的 纵 坐 标 变化 曲线 f) i 
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c) 滤波 后 横 坐 标 变化 曲线 的 幅度 谱 





虑 波 后 纵 坐 标 变化 上 
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(5) 分 离 并 补偿 由 心脏 运动 引起 的 平移 分 量 
对 平移 量 中 的 心脏 运动 分 量 进行 补偿 ， 公 式 如 下 : 


X. = Ax, — > AX 
T (4-9) 
y. = Ay, B >, Ana 
aX, (xl, y^) 为 补偿 后 管 腔 轮廓 重心 的 坐标 ; 122, 3, =, n,n 为 图 像 序列 的 总 帧 数 。 
由 于 在 空间 域 中 图 像 平 移 的 最 小 单位 为 1 个 像素 ( 即 平移 量 为 整数 )， 而 计算 得 出 的 平 
移 量 大 部 分 为 非 整 数值 ( 亚 像素 值 ) ， 因 此 不 能 在 空间 域 中 直接 对 图 像 进行 平移 ， 可 以 在 频 
率 域 中 实现 ， 即 首先 对 图 像 进行 傅 里 叶 变 换 ， 然 后 进行 相位 平移 ， 最 后 对 平移 后 的 频 域 图 像 
ETT fS E n past Re 
补偿 运动 伪 影 前 后 的 IC - OCT 图 像 序 列 纵 向 视图 如 图 4-36 所 示 ， 其 中 图 4-36b 为 对 
图 4-30 所 示 的 IC - OCT 图 像 序列 的 运动 伪 影 补偿 结果 ， 可 以 看 出 补偿 运动 伪 影 后 纵向 视图 
的 视觉 效果 得 到 了 很 大 改善 ， 抑 制 了 血管 壁 的 锯齿 效应 ， 血 管 辟 边缘 变 得 平滑 。 

















214-36 ”补偿 运动 盆 影 前 后 的 IC - OCT 图 像 序 列 纵 向 视图 
a) 原始 纵向 视图 b) 补偿 运动 伪 影 后 的 纵向 视图 














完成 对 运动 伪 影 的 抑制 后 ，IC - OCT 纵向 视图 中 血管 壁 的 边缘 变 得 相对 平滑 ， 结 合 X 
射线 血管 造影 提供 的 导管 空间 位 置信 息 ， 即 可 重 现 血 管 的 空间 三 维 结构 。 











4.5 超声 与 OCT 图 像 的 配 准 与 融合 


血管 内 OCT 与 血管 内 超声 的 成 像 原 理 类 似 ， 都 是 用 能 量 束 在 血管 舱 内 进行 360° 周 向 扫 
描 ， 根 据 从 组 织 反 射 或 散射 回来 的 不 同 超声 或 者 光学 特征 进行 组 织 分 析 成 像 ， 获 得 管 腔 横断 
面 图 像 。 二 者 具有 互补 的 特点 ， 血 管内 超声 由 于 采用 高 频 超声 探头 ， 因 此 可 获得 较 好 的 探测 
深度 ,但 是 空间 分 辨 率 较 低 ， 对 血管 微小 结构 变化 提供 价值 有 限 ; 血管 内 OCT 的 轴 向 和 侧 
向 分 辩 率 都 很 高 ， 接 近 组 织 学 分 辨 率 ， 易 识别 粥 样 硬化 斑 块 及 引起 血栓 症 的 小 斑 块 ， 但 由 于 
采用 红外 光源 ， 导 致 其 组 织 穿 透 力 较 弱 。 将 同一 段 血 管 的 血管 内 OCT 与 血管 内 超声 图 像 数 
据 融 合 起 来 ， 可 充分 发 挥 血管 内 超声 的 强 组 织 穿 透 力 和 血管 内 OCT 高 分 辨 率 的 优势 ， 获 得 
对 血管 辟 以 及 粥 样 硬 化 斑 块 的 更 为 全 面 的 描述 ， 为 冠 心病 的 计算 机 辅助 诊治 和 对 介入 治疗 效 
果 的 评价 等 提供 依据 。 
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4.5.1 图 像 权 准 基础 理论 


图 像 配 准 是 指 对 于 一 幅 图 像 寻求 一 种 (或 一 系列 ) 
空间 变换 ， 使 它 与 男 一 幅 图 像 上 的 对 应 点 达到 空间 上 的 
一 致 ， 这 种 一 致 是 指 参考 图 像 与 待 配 准 图 像 之 间 相 同感 
兴趣 点 (RKR) 有 相同 空间 位 置 ， 如 图 4-37 所 示 。 图 
中 假设 待 配 准 图 像 1， 经 过 空间 变换 模型 7 变换 后 表示 为 图 4-37 
,中 的 点 (x,，y) 映 射 到 了 中 表示 为 (x'"，y’) ， 同 时 对 应 参考 图 像 R PRAO, y'o EX 
一 个 相似 性 测度 函数 S$， 优化 5 使 相似 性 测度 值 达 到 最 佳 ， 从 而 建立 像素 之 间 的 一 一 对 应 关 
系 ， 即 有 如 下 公式 : 



































R(x' y!) =SCTe(ICxz,y))) (4-10) 

在 图 像 配 准 的 过 程 中 有 四 个 需要 解决 的 关键 问题 ， 分 别 如 下 ，: 

1) 确定 特征 空间 ， 即 定义 特征 元 素 集合 作为 实现 图 像 匹 配 的 依据 。 特 征 元 素 集合 可 以 
是 从 参考 图 像 及 待 配 准 图 像 中 提取 出 的 几何 特征 ， 例 如 特征 点 (包括 角 点 、 高 曲率 点 ) 、 边 
缘 、 曲 线 、 曲 面 、 闭 区 域 等 。 提 取 几 何 特征 是 配 准 的 重要 前 提 ， 对 于 特征 点 在 视觉 效果 上 比 
较 明 显 的 图 像 ， 特 征 提取 相对 简便 。 但 是 对 于 特征 不 明显 或 纹理 信息 比较 少 的 图 像 的 特征 提 
取 要 涉及 图 像 分 割 等 复杂 操作 ， 图 像 分 割 的 准确 程度 直接 影响 配 准 精确 度 。 

2) 确定 搜索 空间 ， 即 确定 参考 图 像 与 待 配 准 图 像 之 间 的 变换 方式 及 变换 范围 ， 这 种 变 
换 包括 全 局 变换 和 局 部 变换 。 全 局 变换 指 参考 图 像 与 待 配 准 图 像 之 间 的 变换 关系 可 以 通过 一 
个 函数 来 表示 ， 主 要 求解 变换 模型 的 参数 值 ， 本 书 的 基于 特征 点 的 配 准 方法 属于 全 局 变换 。 
局 部 变换 将 参考 图 像 与 待 配 准 图 像 看 成 由 不 同 的 小 面 元 组 成 ， 面 元 之 间 不 同 空间 对 应 的 几何 
变换 模型 不 同 。 

3) 确定 搜索 策略 ， 即 确定 最 优 变换 参数 ， 使 相似 性 度量 达到 最 大 。 搜 索 策略 分 为 局 部 
搜索 策略 及 全 局 搜索 策略 。 局 部 搜索 策略 需要 以 图 像 局 部 信息 为 依据 确定 搜索 方向 、 改 进 初 
始 模型 ， 但 极 易 陷 人 局 部 极 值 而 无 法 跳出 全 局 搜索 策略 具有 更 强 的 搜索 能 力 ， 但 计算 量 
大 、 收 敛 速度 慢 ， 目 前 已 出 现 了 一 些 将 局 部 搜索 和 全 局 搜索 相 结合 的 算法 。 

4) 相似 性 度量 ， 用 于 评估 参考 图 像 及 待 配 准 图 像 匹 配 的 精确 度 ， 一 般 和 特征 空间 密切 
相关 ， 高 性 能 相似 性 测度 函数 不 受 外 界 因 素 干 扰 ， 局 部 极 值 少 ， 曲 线 尽 量 平滑 。 在 多 模 态 配 
准 中 ， 相 似 性 度量 能 够 反映 图 像 之 间 的 灰 度 关系 。 

图 像 配 准 的 目的 是 寻找 不 同 模 态 图 像 之 间 的 空间 对 应 关系 ， 在 配 准 过 程 中 得 出 的 某 些 数 
据 和 参量 ， 例 如 病灶 定位 、 病 变 区 域 的 空间 形状 和 体积 等 ， 可 为 相应 疾病 的 诊断 、 治 疗 、 手 
术 导 航 和 术 后 评估 等 提供 必要 信息 。 图 像 的 配 准 和 融合 有 着 密切 的 关系 ， 特 别 是 对 于 多 模 态 
图 像 而 言 ， 配 准 和 融合 是 密 不 可 分 的 。 配 准 是 融合 的 先决 条 件 和 关键 ， 其 精度 的 高 低 直接 决 
定 融合 结果 质量 的 好 坏 。 

根据 不 同 的 分 类 标准 可 将 图 像 配 准 方法 分 为 以 下 几 类 21 ; 

1) 按照 空间 维 数 和 时 间 序列 可 分 为 空间 维 数 的 配 准 方法 ， 例 如 二 维 - 二 维 图 像 配 准 、 
二 维 -三 维 图 像 配 准 和 三 维 - 三 维 图 像 配 准 ;时 间 序 列 配 准 方法 ， 需 考虑 空间 维 数 的 时 间 序 
列 ， 而 不 仅 考虑 空间 维 数 。 

2) 按照 变换 自然 属性 的 不 同 可 分 为 有 关 变 换 作用 域 的 配 准 方法 ， 如 全 局 变换 和 局 部 变 
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换 ， 有 关 变 换 性 质 的 配 准 方法 ， 如 刚性 配 准 和 非 刚性 配 准 。 

3) 按照 配 准 主体 的 不 同 可 分 为 待 配 准 的 图 像 来 源 于 同一 病人 ,属于 患者 自身 的 图 像 配 
HE; 待 配 准 的 图 像 来 源 于 不 同 病 人 ， 属 于 患者 之 间 的 图 像 配 准 ; 病人 图 像 与 标准 的 图 谱 图 像 
配 准 ， 以 便 更 直观 和 方便 地 应 用 图 谱 中 的 信息 。 

4) 按照 成 像 模 态 的 不 同 可 分 为 单 模 态 图 像 配 准 ， 待 配 准 的 两 幅 图 像 是 用 同一 种 成 像 设 
备 采 集 的 ; 多 模 态 图 像 配 准 ， 待 配 准 的 两 幅 图 像 来 源 于 不 同 的 成 像 设备 。 

5) 按照 配 准 方法 的 性 质 不 同 可 分 为 如 下 两 种 方法 : 

D 基于 特征 的 配 准 方法 ， 即 选择 待 配 准 图 像 中 易 提 取 并 能 在 一 定 程度 上 代表 待 配 准 图 
像 相似 性 的 空间 特征 作为 配 准 依据 。 根 据 提 取 图 像 特征 方式 的 不 同 ， 该 类 方法 可 以 分 为 基于 
外 部 特征 的 方法 和 基于 内 在 特征 的 方法 。 前 者 是 使 用 外 在 标记 点 ， 主 要 是 在 进行 图 像 采集 前 
把 一 些 异 质 目标 通过 某 种 方式 推送 到 图 像 空间 中 ,例如 立体 定位 参考 框架 和 螺钉 标记 ， 
当 图 像 发 生变 化 时 ， 其 对 应 的 标记 点 也 随 之 发 生 相应 的 变化 。 后 者 是 采用 从 图 像 中 提取 出 的 
内 在 特征 ， 而 不 是 直接 采用 图 像 灰 度 进行 相关 运算 。 一 般 来 说 ， 在 选择 图 像 特 征 时 要 考虑 不 
同 采 集 设备 获取 的 图 像 共 同 特征 ， 常 用 的 特征 包括 几何 特征 点 、 曲 线 、 曲 面 、 区 域 和 模板 
AR. 其中， 基于 曲线 和 曲面 的 匹配 算法 主要 依据 待 配 准 图 像 的 曲线 、 曲 面 和 痊 线 等 特征 ; 
基于 区 域 特征 的 图 像 配 准 方 法 通常 会 结合 一 些 常 用 的 图 像 分 割 方法 先 提取 一 些 区 域 信 
BP) ; 基于 轮廓 的 图 像 配 准 则 首先 提取 图 像 中 的 目标 轮 廊 ， 其 次 进行 轮廓 匹配 ， 最 后 估 
算 配 准 参数 ” 。 

D 基于 灰 度 信息 的 配 准 方法 ， 即 对 图 像 的 灰 度 值 直 接 操 作 ， 不 需要 复杂 的 图 像 分 割 或 
特征 提取 。 例如， 基于 主轴 的 配 准 方法 ， 其 计算 速度 快 ， 但 对 图 像 的 互 异 性 比较 敏感 ， 
如 果 图 像 不 完整 ,算法 会 失效 ; 基于 相关 性 系数 的 配 准 方法 ， 可 克服 配 准 图 像 之 间 的 不 
同 梯度 等 级 灰 度 ， 它 需要 有 一 个 前 提 假 设 就 是 匹配 的 图 像 灰 度 值 之 间 存 在 一 些 线性 校正 ; dE 
于 互信 息 的 配 准 方法 >” ， 利 用 信息 论 中 的 互信 息 来 定义 相似 性 度量 函数 ， 当 两 幅 图 像 的 
空间 几何 位 置 完全 一 致 时 ， 其 中 一 幅 图 像 表 达 的 关于 男 外 一 幅 图 像 的 信息 ， 也 就 是 对 应 像素 
灰 度 的 互信 息 应 为 最 大 。 


4.5.2 图 像 融合 基础 理论 


图 像 融合 是 信息 融合 的 重要 分 支 ， 它 将 不 同 传 感 融 采集 的 同一 目标 的 不 同 图 像 或 同 种 传 
感 右 以 不 同 成 像 方 式 、 不 同 成 像 时 间 采 集 的 不 同 图 像 ， 融 合成 一 幅 图 像 ， 从 而 使 得 融合 图 像 
能 够 更 全 面 、 清 晰 、 准 确 地 反映 多 重 原始 图 像 的 信息 ， 提 高 图 像 信 息 的 利用 率 ， 更 适合 视觉 
感知 和 计算 机 处 理 。 多 模 图 像 融合 具有 以 下 优势 : 充分 利用 多 模 图 像 的 匈 余人 信息， 提高 融合 
图 像 的 可 靠 性 ; 充分 利用 多 模 图 像 的 互补 信息 ， 改 善 单一 模 态 图 像 的 不 足 ， 增 强 其 某 些 不 明 
显 的 特征 ， 使 融合 图 像 具 备 精确 、 全 面 、 丰 富 的 信息 ; 提高 融合 系统 的 鲁 棱 性 ， 从 而 减少 图 
像 的 噪声 影响 ， 提 高 图 像 质量 ;扩大 融合 系统 工作 范围 ， 例 如 时 间 范 围 、 空 间 范 围 。 

(1) 图 像 融合 的 三 个 层次 

图 像 融合 主要 分 为 四 个 步骤 实现 : 图 像 预 处 理 、 图 像 配 准 、 图 像 融 合 及 融合 评价 。 
按照 由 低 到 高 的 次 序 可 将 图 像 融 合 归纳 为 三 个 层次 : 像素 级 融合 、 特 征 级 融合 、 决 策 级 
融合 ， 如 图 4-38 所 示 。 在 实际 应 用 中 ， 要 根据 具体 应 用 选择 合适 的 融合 方式 从 而 获得 最 
佳 的 融合 效果 。 
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图 4-38 图 像 融合 的 三 个 层次 








像素 级 融合 属于 最 低层 次 的 图 像 融合 ， 是 指 在 几何 配 准 条 件 下 ， 直 接 对 原始 多 模 图 像 进 
行 信息 综合 分 析 。 该 层次 的 图 像 融 合 准确 性 最 高 ， 能 够 提供 后 两 个 层次 的 融合 所 不 具备 的 细 
节 信 息 ， 因 此 也 是 应 用 最 广泛 的 融合 方式 。 但 需 处 理 的 信息 量 较 大 ， 不 适合 实时 应 用 。 

特征 级 融合 属于 中 间 层 次 的 图 像 融 合 ， 是 指 对 预 处 理 后 的 图 像 进行 特征 提取 ， 综 合 处 理 
和 分 析 得 到 的 特征 信息 如 边缘 、 形 状 、 纹 理 和 区 域 等 。 通 过 对 信息 进行 筛选 ， 达 到 了 减少 宛 
余 信 息 同时 保留 足够 数量 的 重要 信息 的 目的 ， 大 大 减 小 了 计算 量 ， 利 于 实时 处 理 。 其 缺点 是 
对 原始 图 像 数据 应 用 稀 玻 表示 ， 易 丢失 信息 ， 影 响 融 合 效 果 。 特 征 级 融合 的 主要 方法 有 聚 类 
分 析 方 法 、Dempster - Shafer 推理 方法 、 信 息 业 方 法 、 表 决 方 法 级 神经 网 络 方法 等 。 

决策 级 融合 是 最 高 层次 的 融合 ， 是 指 对 预 处 理 后 的 每 幅 图 像 分 别 进行 特征 提取 、 识 别 或 
判决 ， 建 立 对 同一 特征 的 初步 决策 ， 然 后 融合 这 些 决策 生成 整个 融合 系统 的 联合 决策 。 它 需 
要 大 型 数据 库 和 专家 决策 系统 进行 分 析 、 推 理 、 识 别 和 判决 。 优 点 是 实时 性 最 好 ， 上 有 具有 一 定 
的 开放 性 和 容错 能 力 ， 缺 点 是 信息 损失 量 较 大 。 目 前 ,常用 的 决策 级 图 像 融 合 方法 主要 有 贝 
叶 斯 估计 法 、 模 糊 聚 类 法 及 专家 系统 等 。 

(2) 像素 级 融合 算法 

像素 级 融合 算法 主要 包括 简单 融合 、 金 字 塔 分 解 融 合 、 基 于 小 波 变 换 的 融合 和 基于 多 尺 
度 几何 变换 的 融合 算法 等 。 其 中 后 三 种 算法 均 属于 多 尺度 分 析 融 合算 法 ,流程 图 如 图 4-39 
所 示 ， 对 图 像 的 融合 过 程 类 似 于 人 类 视觉 系统 对 图 像 不 同 尺 度 、 不 同 空间 分 辨 率 和 不 同 分 解 
层 的 细节 信息 处 理 ， 可 获得 更 好 的 融合 效果 。 







































































图 4-39 多 尺度 分 析 融 合算 法 的 流程 图 
简单 融合 算法 主要 包括 加 权 平 均 法 、 颜 色 空 间 变 换 法 、 人 工 智 能 法 等 。 加 权 平 均 法 是 最 
简单 、 最 基本 的 图 像 融合 方法 ， 基 本 思想 是 将 多 模 原 始 图 像 的 对 应 像素 灰 度 值 进行 加 权 处 
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理 。 颜 色 空间 变换 法 是 将 多 模 图 像 映射 到 某 个 固定 的 颜色 通道 上 再 合并 分 量 成 为 一 幅 彩 色 的 
融合 图 像 ， 其 中 最 典型 的 是 基于 IHS (Intensity - Hue - Saturation) 模型 变换 的 融合 。 人 工 智 
能 法 不 需要 确定 精确 的 融合 模型 ， 适 用 于 融合 难以 寻找 到 合适 模型 的 多 模 图 像 ， 例 如 人 工 神 
经 网 络 、 脉 冲 耦 合 神经 网 络 、 模 糊 理论 、 粗 糙 集 理论 。 

金字 塔 分 解 融合 算法 的 基本 思想 是 对 待 融合 的 多 模 图 像 进行 金字 塔 分 解 ， 建 立 待 融 合 图 像 
的 金字 塔 结构 ， 提 取 各 自 的 特征 信息 ， 对 各 层次 分 解 图 像 在 多 斥 度 、 多 分 辨 率 、 多 分 解 层 的 条 
件 下 按照 一 定 的 融合 规则 融合 成 结果 图 像 的 金字 塔 图 像 ， 再 对 金字 塔 图 像 进行 送 变换 得 到 融合 
图 像 。 金 字 塔 分 解 融 合算 法 主要 包括 拉 普 拉 斯 金字 塔 法 、 对 比 度 金字 塔 法 、 梯 度 金 字 塔 法 等 。 
相 较 于 简单 融合 算法 ， 金 字 塔 分 解 算法 虽然 可 得 到 更 好 的 融合 效果 ， 但 是 分 解 过 程 中 仍然 会 损 
失 高 频 信 息 ， 同 时 分 解 图 像 之 间 的 相关 性 会 导致 重 构图 像 的 不 稳定 。 为 了 解决 这 一 问题 ， 小 波 
变换 以 其 良好 的 时 频 域 特性 、 多 分 辨 率 特 性 、 方 向 性 等 优势 成 为 图 像 融 合 领 域 较 理想 的 工具 。 

(3) 小 波 变换 融合 算法 

傅 里 叶 变 换 是 信号 处 理 领域 应 用 最 广泛 的 一 种 分 析 手 段 ， 它 将 信号 分 解 成 一 系列 不 同 频 
率 的 正弦 波 共 加 ， 为 了 解 信号 的 频率 成 分 提供 了 很 好 的 分 析 工 具 。 但 是 傅 里 叶 的 一 个 严重 不 
足 是 在 变换 的 时 候 会 丢掉 时 间 信 息 ， 因 此 无 法 根据 傅 里 叶 变 换 的 结果 判断 一 个 特定 信号 是 在 
什么 时 候 发 生 的 。 之 后 ，Gabor 提出 了 著名 的 Gabor 变换 ， 进 一 步 发 展 成 为 短 时 依 里 叶 变 换 
(Short Time Fourier Transform，STFT) ， 其 基本 思想 是 给 信号 加 一 个 小 窗 ， 然 后 对 小 窗 内 的 信 
号 进行 储 里 叶 变 换 ， 因 此 该 变换 反映 了 信号 的 局 部 特征 。STFT 的 窗 函 数 的 大 小 和 形状 都 与 
时 间 和 频率 无 关 ， 这 对 于 分 析 时 变 信号 来 说 是 不 利 的 。 小 波 变换 不 但 继承 和 发 展 了 局 部 化 思 
想 ， 而 且 克 服 了 窗口 大 小 不 随 频率 变化 的 特点 ， 它 利用 小 波 基 取 代 传 统 的 三 角 函 数 ， 进 而 对 
函数 进行 分 解 与 综合 ， 能 通过 伸缩 和 平移 等 运算 功能 对 函数 或 信号 进行 多 尺度 细 化 分 析 ， 是 
对 非 平稳 函数 进行 分 析 的 更 方便 的 工具 。 

由 一 维 离散 小 波 变 换 的 Mallat 算法 可 以 得 到 对 二 维 图 像 的 小 波 分 解 算法 ， 公 式 如 下 : 

Chaos = > h(k - 2m) h(l - 2n)c;,, 












































keZ leZ 
dn = > S h(k - 2m)g(l - 2n)e;i; 

keZ leZ (4-11) 
dii. = 2, D glk - 2m)h(I - 2n)e;., 

keZ leZ 
dg B ps S glk - 2m)g(I - 2n)c; i 


keZ leZ 


以 及 重 构 算 法 ， 公 式 如 下 : 
Gua = 2, 2,h(m - 2k) h(n - Wear + 2, 2, h(m -2k)g(n = Wage + 


keZ tez 
> 2 g(m -2k)h(n -20)d, + 2, 2, g( m - 2k)g(n - 20d), ,, 
keZ tez keZ leZ 


(4-12) 

式 中 ，C,,, 和 CC 分 别 表示 第 j+1 和 第 7 层 分 解 图 像 的 低频 小 波 系数 ; di... dj, UI ,分 别 表 

ANS j +1 层 分 解 图 像 垂 直 、 水 平 及 对 角 方 向 的 高 频 小 波 系数 ; h(k -2m) 和 (1 -2n) 分 别 表 

示 沿 y 和 x 方向 对 图 像 进 行 低 通 滤波 并 采样 ，g(k 2m) FI g(1 2n) 419 TR y 和 x 方向 对 

图 像 进行 高 通 滤波 并 采样 ，h(m -2k) 和 h(n -271) 分 别 表示 沿 y 和 x 方向 对 图 像 插 值 并 低 通 
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Ws g(m -2k) A g(n -20) 分 别 表 示 沿 y FAL a 方向 对 图 像 插值 并 高 通 滤波 。 

FH. HAN HLA} SBE ARE BETA | C, ,| ,1.x 的 行 和 列 作 用 的 镜像 共 继 渡 波 器 的 系数 矩阵 ，G， 
和 G. 分 别 是 对 阵列 | Cy ,| , ,的 行 和 列 作用 的 镜像 共 继 滤波 器 的 系数 矩阵 ， 则 式 (4-11) 
可 写成 如 下 的 矩阵 形式 ， 





Ci =H.H.C., 

Dj, =H,G.C; 
: (4-13) 

Dj, =G,H.C; 

DT =6,6,C, 

式 中 , j=0, 1, ..., Jo 二 维 Mallat 重 构 算法 为 

C; -H,H; C; +H, G` D, +G, Hi D,,, +G, G Da (4-14) 
式 中 ,j=J,... ，1, 0; GC, 和 C,i 是 第 j 和 第 j+1 层 分 解 图 像 的 低频 小 波 系数 ; Da, Dea 


和 DY**! 分 别 是 第 j+1 层 分 解 图 像 的 垂直 、 水 平 及 对 角 方 向 的 高 频 小 波 系数 。 低 频 分 量 反映 
图 像 的 近似 以 及 平均 特性 ， 集 中 了 图 像 的 大 部 分 能 量 ， 表 现 物体 的 整体 轮廓 信息 ;高 频 分 量 
反映 图 像 的 突变 信息 ， 如 边缘 、 区 域 边界 等 。 

图 像 经 过 一 次 二 维 小 波 变 换 之 后 得 到 四 个 子 图 像 ， 其 中 包括 一 个 低频 分 量 LL 和 3 个 高 
频 分 量 HL, LH, HH,, HP 天 ,对 应 水 平方 向 高 频 分 量 ，LH, 对 应 垂直 方向 高 频 分 量 ，HH, 
对 应 对 角 方 向 高 频 分 量 。 如 果 对 图 像 进 行 次 二 维 小 波 分 解 ，J =0 时 是 原始 图 像 ， 最 终 得 
到 3J +1 个 不 同 子 图 像 。 图 4-40 是 图 像 进行 两 次 小 波 分 解 的 过 程 。 小 波 分 解 的 层次 越 高 ， 
其 对 应 的 子 图 像 尺 寸 越 小 ， 从 而 形成 塔 式 图 像 。 



































图 4-40 图 像 进行 两 次 小 波 分 解 过 程 


小 波 变 换 属于 多 尺度 分 析 ， 而 根据 视觉 心理 和 生理 实验 ， 多 尺度 分 析 存 在 于 人 眼 视 觉 的 
底层 信号 处 理 过 程 中 ， 因 此 小 波 变换 具有 和 人 眼 类 似 的 性 能 ， 适 用 于 图 像 融 合 。 小 波 的 分 解 
过 程 即 将 原 图 像 分 解 成 各 个 频 域 上 的 子 图 像 ， 再 根据 不 同 分 量 的 不 同 融 合 进行 融合 ， 从 而 实 
现 更 好 的 融合 效果 。 

基于 小 波 变 换 的 图 像 融 合算 法 如 图 4-41 所 示 ， 具 体 步 又 如 下 : 

1) 对 待 融 合 的 源 图 像 进行 小 波 分 解 ， 得 到 各 分 解 层 的 高 频 子 图 像 和 低频 子 图 像 。 

2) 分 别 对 各 分 解 层 的 高 频 小 波 系 数 和 低频 小 波 系数 采用 不 同 的 融合 规则 进行 融合 ， 得 
到 融合 后 的 各 层 高 频 小 波 系数 和 低频 小 波 系数 。 

3) 对 融合 的 系数 进行 逆 小 波 变 换 ， 得 到 重 构 图 像 。 

基于 小 波 变 换 的 图 像 融合 算法 的 优势 体现 在 三 方面 : 第 一 ， 多 分 辩 率 分 解 提供 了 不 同 分 
辩 率 下 图 像 的 信息 ， 并 且 变 换 后 的 能 量 大 部 分 集中 在 低频 部 分 ， 便 于 在 对 应 分 辨 率 下 进行 信 
息 融 合 ， 并 且 可 以 根据 需要 有 选择 地 增强 某 分 辨 率 的 图 像 特征 ; 第 二 ， 小 波 分 解 和 重 构 算 法 
是 循环 使 用 的 ， 易 于 硬件 实现 ; 第 三 ， 便 于 并 行 处 理 和 实现 。 
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图 4-41 基于 小 波 变换 的 融合 算法 





4.5.3 图 像 融合 的 主要 方法 


目前 ， 图 像 融合 的 方法 主要 包括 以 下 几 类 : 

1) 按照 被 融合 图 像 的 成 像 方式 不 同 ， 分 为 单 模 融 合 (mono - modality) 和 多 模 融 合 
(multi - modality) 。 单 模 融 合 是 指 待 融合 的 图 像 由 同一 设备 获取 ， 如 计算 机 断层 成 像 (CT 一 
CT) 或 者 磁 共 振 成 像 ( MRI 一 MRI) 的 融合 。 多 模 融 合 是 指 待 融合 的 两 幅 或 多 幅 图 像 来 源 于 
不 同 的 成 像 设 备 ， 例 如 CT 与 MRI 图 像 融合 或 者 CT 与 核 医学 图 像 的 融合 等 。 

2) 按照 融合 对 象 的 不 同 ， 分 为 单 样本 时 间 序 列 图 像 融 合 、 单 样本 空间 图 像 融 合 和 模板 
融合 。 单 样本 时 间 序 列 融合 是 指 将 同一 对 象 、 同 一 模 态 、 不 同时 间 采 集 的 图 像 进行 融合 ， 以 
用 于 跟踪 病理 发 展 和 研究 该 检查 对 该 疾病 诊断 的 特异 性 。 单 样本 空间 融合 是 指 将 同一 对 象 、 
同一 时 间 段 、 不 同 模 态 下 采集 的 图 像 进行 融合 ， 可 用 于 病情 的 确切 诊断 ， 如 MRI 或 CT 可 以 
提供 脏 器 的 结构 信息 ， 单 光子 发 射 断 层 成 像 (SPECT) 可 以 提供 脏 器 的 功能 信息 ， 对 病情 作 
出 更 准确 的 诊断 。 模 板 融 合 是 从 许多 健康 人 的 研究 中 建立 一 系列 模板 ， 将 病人 的 检查 图 像 与 
电子 图 谱 或 模板 图 像 进行 融合 ， 有 助 于 研究 某 种 疾病 和 诊断 标准 。 

3) 按照 图 像 处 理 方法 的 不 同 分 为 数值 融合 法 和 智能 融合 法 。 数 值 融合 法 将 不 同 来 源 的 
图 像 作 空间 归 一 化 处 理 后 直接 融合 。 智 能 融合 法 将 不 同 来 源 的 图 像 作 归 一 化 处 理 后 ， 根 据 需 
要 选择 不 同 图 像 中 的 所 需 信 息 再 进行 融合 。 

4) 按照 图 像 类 型 不 同 分 为 断层 图 像 之 间 的 相互 融合 、 断 层 图 像 与 投影 图 像 的 融合 以 及 
结构 图 像 与 功能 图 像 的 融合 。 断 层 图 像 之 间 的 相互 融合 主要 指 CT 与 MRI 图 像 融 合 ; 断层 图 
像 与 投影 图 像 融合 主要 指 CT 或 者 MRI 图 像 与 血管 造影 图 像 通过 三 维 重建 后 进行 融合 ; 而 结 
构图 像 融 合 与 功能 图 像 融合 主要 指 CT 或 者 MRI 图 像 与 正 电 子 发 射 断 层 成 像 (PET) 或 者 
SPECT 图 像 进行 融合 。 


4.5.4 超声 和 OCT 图 像 融 合 的 研究 现状 


血管 内 超声 和 血管 内 OCT 作为 冠状 动脉 临床 诊断 和 治疗 的 新 兴 技术 ， 在 医学 研究 领域 
引起 了 很 大 的 关注 ， 但 关于 血管 内 超声 和 血管 内 OCT 图 像 融 合 方法 的 研究 还 不 成 熟 。 目 前 
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现 有 的 方法 可 以 分 为 离线 图 像 融 合 和 改进 硬件 设备 两 种 。 

(1) 离线 图 像 融合 

离线 图 像 融 合 基本 原理 是 在 完成 对 同一 个 病人 的 同一 段 血管 的 血管 内 超声 和 血管 内 
OCT 图 像 的 采集 后 ， 采 用 图 像 配 准 和 融合 技术 对 在 相同 血管 位 置 处 采集 的 两 种 图 像 进行 
融合 。 

例如 ,文献 [32] 提出 了 一 种 基于 特征 点 的 血管 内 超声 及 血管 内 OCT 图 像 融 合 方法 ， 
即 在 血管 内 超声 及 血管 内 OCT 图 像 中 提取 标记 点 ， 根 据 标记 点 建立 两 种 图 像 之 间 的 刚性 变 
换 ， 再 进一步 通过 非 刚性 变换 达到 精确 对 齐 的 目的 。 后 来 在 此 基础 上 作者 又 提出 了 血管 内 超 
声 及 血管 内 OCT 图 像 的 半自动 配 准 方法 “| ， 包 括 基于 Hermitian spline 的 图 像 分 割 、 特 征 提 
取 、 佑 算 局 部 最 大 值 和 设计 匹配 器 等 步骤 ， 并 且 评 佑 了 不 同 参数 下 的 匹配 结果 。 文 献 
[34] 采用 在 体 图 像 数据 验证 了 血管 内 超声 与 血管 内 OCT. 图 像 融 合 之 后 对 不 同 斑 块 的 识 
别 效果 ， 结 果 表 明 其 明显 优 于 单独 使 用 血管 内 超声 或 者 血管 内 OCT 的 识别 效果 。 文 献 
[35] 采用 在 体 图 像 数据 ， 将 血管 内 超声 和 血管 内 OCT. 图 像 融 合 应 用 于 识别 血管 分 又 处 
的 易 损 斑 块 ， 结 果 证 明 两 种 图 像 的 融合 提高 了 识别 易 损 斑 块 的 准确 性 。 文 献 [36] 从 24 
例 病人 中 选取 56 段 分 又 血管 ， 并 进行 为 期 6 个 月 的 跟踪 实验 ， 通 过 融合 血管 内 超声 和 血 
管内 OCT 图 像 ， 结 合 虚拟 组 织 学 IVUS (VH -IVUS) ， 分 析 了 不 同 斑 块 成 分 的 性 质 、 各 种 
斑 块 组 织 的 频谱 特征 及 纤维 帽 厚度 等 。 文 献 [37] 采用 脱 机 图 像 数 据 ， 即 血管 内 OCT 和 
血管 内 超声 导管 分 别 以 20 mm/s 及 0.5 mm/s 的 回 撤 速 度 从 相同 起 始点 拉 回 ， 均 得 到 具有 
相同 血管 侧 支 的 典型 帧 ， 然 后， 根据 典型 帧 中 的 侧 支 实现 图 像 配 准 ; 最 后 ， 将 配 准 后 的 
血管 内 OCT 及 血管 内 超声 图 像 导 入 Adobe Photoshop 软件 中 ， 以 血管 内 OCT 图 像 为 底层 ， 
旋转 血管 内 超声 图 像 实现 融合 。 

(2) 改进 硬件 设备 

文献 [38] 对 血管 内 超声 和 血管 内 OCT 成 像 仪 的 硬件 设备 进行 改进 ， 其 开发 的 新 型 
IVUS - OCT 成像 仪 由 三 部 分 组 成 : 一 是 通过 在 心 导 管 顶 端 依 次 安置 血管 内 超声 传感器 及 
OCT 探头 组 成 IVUS - OCT 微型 导管 ， 二 是 电动 机 传动 系统 ， 连 接 微型 导管 与 成 像 系统 ; = 
是 成 像 系统 ， 包 括 激光 源 、0CT 电路 、 超 声波 发 生 器 /接收 器 、 数 字 转 换 器 、 终 端 计 算 机 
等 。IVUS - OCT 成像 仪 的 临床 应 用 表明 在 心 导 管 拉 回 过 程 中 可 以 实时 显示 血管 内 超声 及 血 
管内 OCT 图 像 ， 更 有 利于 研究 两 种 成 像 技 术 的 对 比 与 结合 。 


4.5.5 基于 特征 点 的 IVUS 与 IV - OCT 图 像 配 准 


本 节 介 绍 一 种 对 同一 段 血管 的 、 在 相同 管 腔 位 置 采 集 的 、 包 含 钙 化 斑 块 或 者 血管 分 
X B IVUS 和 1IV -OCT 横 断面 图 像 进行 配 准 的 方法 。 流 程 图 如 图 4-42 所 示 ， 方 法 的 基本 
思路 是 以 IV - OCT 图 像 作为 参考 图 像 ，IVUS 作为 待 配 准 图 像 ， 选 择 钙化 特征 点 或 者 血管 
分 又 点 作为 配 准 依据 ， 根 据 空间 变换 模型 确定 两 幅 图 像 之 间 的 变换 参数 ， 进 而 对 IVUS 图 
像 进行 相应 的 变换 。 主 要 包括 如 下 步 又: 图像 预 处 理 、 特 征 提取 、 确 定 空间 变换 模型 、 
图 像 插值 及 变换 等 。 

(1) 图 像 预 处 理 

因 成 像 设 备 不 同 ，IVUS ffi IV - OCT 图 像 的 尺寸 不 同 ， 可 能 导致 提取 图 像 特征 时 存在 差 
异 ， 因 此 在 进行 后 续 处 理 之 前 ， 需 将 两 种 图 像 的 尺寸 统一 。IV - OCT 图 像 为 RGB 格式 的 彩 
224 
























































图 像 获 取 





参考 图 像 待 配 准 图 像 


图 像 预 处 理 
































me 确定 空间 变换 模型 
模型 参数 的 估计 


J 


图 像 插值 及 变换 


| 


图 4-42 基于 特征 点 的 IVUS fl IV - OCT 图 像 配 准 流 程 图 






































色 图 像 ， 但 是 其 中 并 不 包含 可 用 于 区 分 不 同 血 管 壁 组 织 和 斑 块 组 织 的 颜色 信息 。 因 此 为 了 减 
小 后 续 处 理 的 数据 量 ， 提 高 算法 效率 ， 需 首先 对 IV - OCT 图 像 进行 灰 度 化 处 理 。 

(2) 提取 特征 点 

根据 费 样 硬化 斑 块 的 组 织 成 分 及 其 在 IVUS fü IV - OCT 图 像 中 的 不 同 特征 表现 ， 可 将 其 
分 为 四 类 : 脂 质 性 斑 块 、 纤 维 性 斑 块 、 钙 化 性 斑 块 及 混合 性 斑 块 。 其 中 钙化 斑 块 在 两 种 成 像 
模式 中 均 具 有 区 别 于 其 他 三 类 斑 块 的 明显 的 特征 : IVUS 图 像 中 的 钙化 斑 块 表现 为 强 回声 区 ， 
且 基 后 伴 有 负 性 声 影 ; IV- OCT 图 像 中 的 钙化 斑 块 表现 为 边界 清晰 有 旦 均匀 的 低 信 号 区 ， 并 
伴 有 较 弱 的 信号 衰减 ， 如 图 4-43 所 示 。 

与 其 他 血管 结构 相 比 ， 血 管 分 义 具 有 特殊 的 形态 特征 : IVUS 图 像 中 的 血管 分 义 表 现 为 
血管 腔 有 一 定 的 偏心 率 , 分 义 处 具有 明显 的 强 回声 区 ; IV - OCT 图 像 中 的 血管 分 义 表 现 为 
有 具有 偏心 率 的 低 回声 区 ， 如 图 4-44 所 示 。 

按照 方法 的 自动 化 程度 ， 可 将 从 灰 度 图 像 中 提取 特征 点 的 方法 分 为 手动 标记 和 自动 检测 
两 种 方式 。 后 者 包括 Harris 算 子 ”和 尺度 不 变 特征 变换 (Scale Invariant Feature Transform, 
SIFT) 算 子 '” 等 。 

(3) 图 像 空间 的 几何 变换 

图 像 空 间 的 几何 变换 就 是 将 原 图 像 的 某 点 映射 到 目标 图 像 的 新 坐标 中 ， 但 不 改变 像素 
值 ， 分 为 线性 变换 和 非 线 性 变换 两 种 ， 常 用 的 图 像 空 间 变换 模型 如 图 4-45 所 示 。 线 性 变换 
主要 包括 刚体 变换 、 相 似 变换 、 仿 射 变换 和 投影 变换 ， 如 图 4-46 所 示 。 刚 体 变 换 是 最 简单 
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图 4-43 包含 钙化 斑 块 的 一 帧 IVUS All IV - OCT 图像 
a) IVUS 管 腔 横 截面 图 像 b) IV- OCT 管 腔 横 截面 图 像 
























































图 4-44 包含 血管 分 又 的 一 帧 IVUS fL IV - OCT 图 像 
a) IVUS 管 腔 横 截 面 图 像 b) IV- OCT 管 腔 横 截面 图 像 


的 空间 变换 模型 ， 数 学 表达 式 为 


| in MAH k 
a " (4-15) 
y! sind cos |Ly t, 
AP, (x, y) 为 原始 图 像 中 某 点 的 坐标 ; Cx’, y ) 为 其 变换 后 的 坐标 ; 9 为 旋转 角度 ; LORI 
六 分 别 为 * 和 Y 方 向 平移 参数 。 刚 体 变 换 保 证 变换 前 后 待 配 准 图 像 中 任意 两 点 之 间 的 几何 关 


系 保持 不 变 ， 同 时 图 像 的 尺寸 和 目标 物体 的 形状 等 均 不 改变 。 

































































投影 变换 


相似 变换 














图 4-45 常用 的 图 像 空间 变换 模型 


相似 变换 是 在 刚体 变换 的 基础 上 引入 尺度 参数 S$， 改变 图 像 的 尺寸 ， 公 式 如 下 : 
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图 4-46 ”图像 空 间 线性 变换 示例 


ba ew aloe (4-16) 
y! sinÜ — cosÜ |y t, 
相似 变换 包括 平移 、 旋 转 和 缩放 。 对 于 由 于 拍摄 时 间或 角度 不 同 造成 图 像 的 平移 、 旋 转 或 缩 
放 等 问题 ， 应 用 相似 变换 可 以 有 效 解决 图 像 之 间 的 配 准 问题 。 
仿 射 变换 是 更 具 一 般 形式 的 相似 变换 ， 其 数学 表达 式 如 下 : 
| l. Js BAN H 
= + (4-17) 
y! 0 s, sinÜ cos? |y t, 
式 中 ，s, 和 s, 分 别 表示 不 同方 向 上 的 尺度 参数 。 仿 射 变换 后 ， 图 像 的 形状 及 尺寸 会 发 生 改 
AR, Mis =s, 时 ， 即 为 相似 变换 ， 所 以 仿 射 变换 是 更 具 一 般 形 式 的 相似 变换 。 
投影 变换 较 复 杂 ， 主 要 应 用 于 三 维 图 像 配 准 中 ， 它 改变 了 直线 间 的 平行 关系 。 非 线性 变 
换 又 称 为 弹性 变换 ， 一般 用 代数 多 项 式 来 表示 ， 它 将 一 条 直线 映射 成 曲线 ， 适 用 于 全 局 性 形 
变 或 局 部 形变 的 图 像 配 准 问题 。 
在 不 考虑 血管 腔 弹 性 形变 的 情况 下 ,假定 IVUS fil IV - OCT 两 种 成 像 模式 的 拍摄 条 件 一 
致 ， 那 么 只 需 考虑 IV -OCT A IVUS 之 间 的 成 像 差 异 ， 包 括 由 于 成 像 视野 和 各 自 探 头 伸 人 血 
管 腔 的 角度 不 同 造成 的 成 像 角度 不 同 。 也 就 是 说 IVUS 图 像 对 应 的 变换 类 型 需要 实现 相应 的 
平移 、 缩 放 及 旋转 变换 ， 即 对 应 的 空间 变换 模型 是 相似 变换 模型 。 
(4) 匹配 特征 点 
利用 相似 变换 模型 的 最 小 二 乘法 闭合 公式 如 下 : 

















e (R,T,S) = 二 | I' -(SRI « Th) |? (4-18) 
确定 待 配 准 的 两 幅 图 像 特征 点 对 之 间 的 对 应 关系 ， 即 计算 参考 图 像 与 标准 图 像 的 特征 点 坐标 
之 间 的 变换 参数 。 式 (4-18) P, i21, 2, .., n; n 是 控制 点 的 对 数 ; R 是 2 x2 的 旋转 


矩阵; 了 是 2 x1 的 平移 矩阵 ; $ 是 尺度 参数 ，e 是 均 方 差 ; 7 = (Lb... ,了 1) 指 待 配 准 图 
f; I2 (xy) 为 待 配 准 图 像 中 特征 点 的 坐标 ; P 2 (开关 ,7') 指 变换 后 图 像 ; I' = 
(x; y, ) "为 I 变换 后 相应 的 坐标 ; hh = (1,1,... ,1)。 当 均 方差 e(R，T，5) 值 最 小 时 得 到 
的 R、T、S 的 取 值 ， 即 为 特征 点 对 之 间 的 变换 关系 。 
(5) 图 像 插 值 
在 对 待 配 准 的 IVUS 进行 相似 变换 时 ， 可 能 会 映射 到 IVUS 图 像 的 非 整 数 坐 标 位 置 上 ， 
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此 处 的 灰 度 值 需要 通过 插值 技术 来 确定 。 择 值 技 术 主 要 分 为 最 近邻 插值 法 、 双 线性 插值 法 及 
双 三 次 插值 法 。 其 中 最 近邻 插值 法 是 最 简单 的 方法 ， 即 选取 距离 最 近 的 像素 灰 度 值 赋值 给 待 
插值 点 ， 如 图 4-47 所 示 ， 适 用 于 各 相 邻 像素 之 间 灰 度 值 变 化 较 小 的 情况 ,但 是 结果 图 像 的 
连续 性 不 好 ; 双 线 性 插值 法 解决 了 图 像 灰 度 值 不 连续 的 问题 ， 利 用 待 插值 点 四 个 相 邻 像素 的 
灰 度 值 分 别 在 水 平 及 垂直 方向 进行 线性 插值 ， 如 图 4-48 所 示 ， 其 结果 不 受 水 平 及 垂直 方向 
插值 先后 顺序 的 影响 ， 且 计算 量 适中 ， 但 会 造成 图 像 边缘 平滑 ; 双 三 次 插值 法 不 仅 受 四 个 直 
接 相 邻 像素 的 灰 度 值 影响 ， 同 时 要 考虑 该 点 周围 4 x4 邻 域内 16 个 邻 点 灰 度 值 对 待 插值 点 的 
影响 ， 可 以 在 一 定 程度 上 增强 图 像 边缘 ， 但 是 计算 量 较 大 。 
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图 4-47 最 近邻 插值 示意 图 图 4-48 ” 双 线 性 插值 示意 图 








4.5.6 基于 Bandelet 变换 的 IVUS 5 IV -OCT 图 像 融 合 


(1) Bandelet 变换 简介 

JN AB IE— Bb Ri” Wea Trak, BIDAR BU AHDA BERE PIED i SEP. 
但 是 由 一 维 小 波 生成 的 二 维 离散 小 波 变换 仅 具 有 有 限 的 方向 ， 不 考虑 图 像 的 几何 结构 ， 仅 适 
用 于 处 理 一 维 空间 中 的 点 奇异 性 。 二 维 空间 甚至 高 维 空间 不 仅 存在 点 奇异 性 ， 还 存在 线 或 面 
奇异 性 ， 而 小 波 变换 不 能 取得 类 似 分 析 一 维 信 号 时 的 最 优 逼 近 。 为 了 处 理 高 维 信号 的 奇异 
性 ， 人 们 提出 了 多 尺度 几何 分 析 ， 它 是 一 种 带 有 方向 性 的 表示 方式 ， 是 以 小 波 变 换 为 基础 的 
方法 ， 具 有 局 部 性 、 方 向 性 和 多 尺度 性 ， 对 于 高 维 空间 的 信号 分 析 可 以 达到 最 优 逼近 。 目 
前 ， 多 尺度 几何 分 析 方 法 主要 包括 Ridgelet 变换 、Curvelet 变换 、Contourlet 变换 和 Bandelet 
变换 等 。 

其 中 Bandelet 变换 是 一 种 基于 边缘 的 图 像 表 示 方 法 ， 可 充分 利用 图 像 的 边缘 信息 ， 能 自 
适应 地 跟踪 图 像 的 几何 正则 方向 。 第 一 代 Bandelet 对 图 像 进行 空域 分 割 ，Bandelet 4 PR ALTE 
单个 Bandelet 带 内 正 交 ， 但 不 是 全 局 正 交 的 ， 而 且 第 一 代 Bandelet 34 eh BOA HE TE HEM J Lar ji 
的 多 尺度 分 解 ， 且 运算 量 大 ， 占 用 内 存 。 之 后 ,文献 [41] 提出 了 第 二 代 Bandelet 变换 ， 
其 主要 思想 是 结合 小 波 变换 与 Bandelet 化 得 到 几何 流 和 Bandelet 系数 ， 经 过 融合 规则 进行 逆 
变换 重 构图 像 。Bandelet 化 的 实施 对 象 是 小 波 变换 的 各 高 频 子 带 ， 可 以 分 为 两 步 进行 : 第 
一 ， 沿 几何 流 对 小 波 系数 进行 重 采 样 ， 得 到 一 维 信号 ; 第 二 ， 对 一 维 信号 进行 一 维 小 波 变 
换 ， 得 到 Bandelet 系数 , 

选 定 高 频 子 带 内 的 一 个 正方 形 区 域 ， 区 域内 的 系数 具有 很 强 的 关联 性 ， 为 了 使 系数 离散 
化 进而 消除 关联 性 ， 可 以 将 区 域内 的 小 波 系数 重 排 为 一 维 形 式 。 因 此 ， 确 定 重 排 的 方式 至 关 
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重要 。 小 波 的 重 排 必须 是 可 逆 的 ， 以 此 保证 可 以 从 重 排 的 一 维 信号 中 恢复 二 维 信号 。 设 几何 
流 方向 为 a 且 相 对 于 水 平 的 倾角 为 6， 几 何 流 垂直 方向 记 为 4” ， 小 波 系数 的 位 置 坐标 为 (局 , 
有,) ， 将 其 垂直 投影 到 d+ 上， 在 d” 上 的 位 置 表 示 为 x<， 则 从 二 维 坐标 (,h,) 到 一 维 坐 标 x 的 


投影 公式 如 下 : 











x = —k,sin(@) 4 k,cos(0) (4-19) 

这 样 ， 区 域内 的 每 个 坐标 对 应 一 个 一 维 坐 标 *， 不同 的 二 维 坐 标 可 能 对 应 相同 的 一 维 坐 标 。 
对 区 域内 的 每 个 点 ， 按 坐标 x 的 大 小 排序 ， 设 序号 为 i, 令 

Salil =fCk, ,hk,) (4-20) 








得 到 一 维 信号 fio 

上 述 过 程 是 将 小 波 系 数 的 排 布 式 从 二 维 转换 到 一 维 ， 目 的 就 是 为 了 得 到 一 维 平 滑 信号 
i， 对 一 维 信 号 f, 作 一 维 小 波 变换 ， 大 幅 值 系数 个 数 相对 减少 ， 能 量 进一步 向 少数 系数 集 
中 ， 从 而 得 到 更 好 的 融合 效果 。 

Bandelet 化 的 过 程 是 可 逆 的 ， 根 据 几 何 流 方向 对 小 波 系 数 进行 反 排序 ， 之 后 一 维 小 波 变 
换 的 逆 变 换 即 可 恢复 原来 的 二 维 小 波 系数 。 一 般 情况 下 ， 图 像 的 几何 流 是 未 知 的 ， 只 有 在 局 
部 区 域 才 可 以 用 直线 逼近 几何 流 ， 而 且 不 同 区 域内 几何 流 方 向 不 同 。Bandelet 化 依赖 于 几何 
流 ， 因 此 在 实施 Bandelet 化 之 前 ， 必 须 对 各 高 频 子 带 进行 分 制 ， 并 且 确 定 各 分 割 区 域内 的 几 
何 流 。 

(2) 基于 第 二 代 Bandelet 变换 的 IVUS All IV - OCT 网 像 融合 算法 

基于 Bandelet 变换 的 融合 算法 流程 如 图 4-49 所 示 ， 对 于 完成 了 配 准 的 IVUS fü IV - 
OCT 图 像 进 行 基于 Bandelet 变换 的 图 像 融合 算法 的 具体 步骤 如 下 : 





























源 图 像 分 解 区 域 Gi, Gr, Gr: 图 像 风 何 流 融合 区 域 
Gi, Go, Gr: Bandelet 系 数 


图 4-49 基于 Bandelet 变换 的 融合 算法 流程 








1) 对 两 幅 源 图 像 作 二 维 离 散 小 波 变 换 ， 得 到 高 频 子 带 和 低频 子 带 图 像 。 

2) 对 各 高 频 子 带 图 像 分 别 进行 四 又 树 分 割 ， 得 到 尺寸 为 N x N 的 Bandelet 块 ， 同 时 得 
到 各 分 割 区 域内 的 几何 流 G;(i) (i 表示 第 i 个 分 割 区 域 )， 将 圆周 角 [0,7) 离散 为 VY-l 个 
值 ， 则 几何 流 的 倾角 o 为 
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= kar 
MN -1 
XP, k=0, 1, ..., N22, j 是 待 融合 图 像 的 总 数 ， 此 处 j=2。 
3) 对 各 Bandelet 块 实施 Bandelet 化 ， 得 到 Bandelet 系数 。 对 于 二 维 小 波 变换 后 的 低频 
小 波 系数 虽然 未 Bandelet 化 ， 也 称 其 为 Bandelet 系数 。 
4) 采用 融合 规则 得 到 几何 流 G;(i) 和 Bandelet 系数 C,(x, y, i), JIT Bandelet Z 
换 重 构 融 合 图 像 。 采 用 融合 规则 对 几何 流 和 Bandelet 系数 进行 融合 。 对 于 几何 流 ， 采 用 的 最 
大 值 融合 规则 如 下 : 


0 





(4-21) 


a (Gi), Ga 
god ee Em 
其 中 G, (让 是 融合 图 像 第 i 个 区 域 的 的 几何 流 。 对 于 Bandelet 系数 ， 采 用 的 最 大 绝对 值 
融合 规则 如 下 : 
ee ed | C Cy, | = | CS Cy.) | 
CUT C,(x,7,i), | €,(x,y,8) | < OG, | 
其 中 C, y, 站 是 融合 图 像 在 点 (x，y) 的 Bandelet 系数 。 几 何 流 反映 图 像 的 梯度 信 
息 ，Bandelet 系数 反映 图 像 整体 轮廓 和 细节 信息 ， 二 者 的 融合 规则 是 根据 IVUS 及 IV - OCT 
图 像 的 灰 度 信息 确定 的 。 
4.5.7 图 像 融 合 质量 的 评价 
(1) 主观 评价 法 
对 于 融合 图 像 的 主观 评价 ， 就 是 以 人 作为 观察 者 ， 采 用 目 视 评估 的 方法 对 融合 图 像 质量 
的 优 劣 作 出 主观 定性 评价 ， 根 据 人 的 主观 感觉 和 统计 结果 评判 融合 效果 ， 是 目前 最 为 常用 的 
图 像 融 合 评价 手段 之 一 。 主 观 评价 法 具有 简单 、 直 观 的 优点 ， 对 明显 的 图 像 信 息 可 以 进行 快 
捷 、 方 便 的 评价 ， 在 一 些 特定 应 用 中 是 可 行 的 。 它 可 以 用 来 判断 融合 图 像 的 整体 亮度 、 对 比 
度 是 否 合适 、 是 否 有 蒙 雾 或 马赛 克 等 现象 出 现 以 及 判断 融合 图 像 的 清晰 度 是 否 降低 、 图 像 边 
缘 是 否 清楚 等 ， 可 直观 地 得 到 图 像 在 空间 分 辨 力 、 清 晰 度 等 方面 的 差异 。 
(2) 客观 评价 法 
除了 视觉 效果 上 的 评价 外 ， 还 可 采用 不 同 的 客观 评价 指标 定量 评价 融合 后 图 像 的 质量 ， 
具体 如 下 : 
1) i, hie it pee OE PE BS A. WEEKE, hix oou 
E =- > p, logp; (4-24) 
RP, p = |p,，p,，…， pi_1| 表示 图 像 的 灰 度 分 布 ， 反映 图 像 中 具有 不 同 灰 度 值 像素 的 概 
率 分 布 ， 即 灰 度 值 为 i 的 像素 数 N 与 图 像 总 像素 数 N 之 比 ， 即 p, = N,/N; 工 为 图 像 总 的 灰 度 
级 别 。 坑 值 越 大 ， 说 明 融 合 效 果 越 好 。 因 此 可 用 信 来 评价 融合 图 像 信 息 增 加 程度 。 
2) 互信 息 量 。 互 信息 量 可 以 作为 两 个 变量 之 间 相关 性 的 量度 ,或 一 个 变量 包含 另 一 个 
变量 的 信息 量 的 量度 。 融 合 图 像 f 与 源 图 像 A 之 间 的 交互 信息 量 ML; ,定义 如 下 : 


MI., = » pr (k,i) log ai) 
"e k=l isl net ? pe Ck) p, (i) 


(4-23) 




































































(4-25) 
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式 中 ，p。 和 pj 分 别 为 源 图 像 A 和 融合 图 像 f 的 概率 密度 函数 ; pp ,为 两 幅 图 像 的 联合 密度 函 
数 ， 可 以 分 别 由 图 像 的 灰 度 直方 图 和 归 一 化 的 联合 直方 图 估算 得 到 。 融 合 图 像 下 与 两 幅 源 
AMR A RI B 之 间 的 互信 息 量 MI, ,定义 如 下 : 
MI, , 5 = MI, + MI (4-26) 
互信 息 量 是 反映 融合 效果 的 一 种 客观 指标 ， 它 的 值 越 大 ， 表 示 融 合 图 像 从 源 图 像 中 获取 
的 信息 越 丰 富 ， 融 合 效果 越 好 。 它 可 以 更 准确 地 评价 各 种 融合 效果 的 优 劣 。 信 息 和 互信 息 
都 表明 了 融合 图 像 包含 信息 量 的 多 少 。 
3) 平均 梯度 。 平 均 梯度 可 以 用 来 评价 融合 图 像 在 微小 细节 表达 能 力 上 的 差异 ， 反 映 图 
像 的 清晰 程度 ， 其 定义 如 下 : 
g= OITDOC* > > JAF + AF?)/2 (4-27) 


i=l j=l 


AP, AF A AF 分 别 是 fx,y) 沿 x 和 yy 方向 的 一 阶 差 分 ; M LN 23 EA RAITT PF 
平均 梯度 可 以 敏感 地 反映 图 像 对 微小 细节 反差 表达 的 能 力 ， 平 均 梯 度 越 大 ， 表 示 图 像 层 
次 越 丰 富 ， 图 像 越 清晰 ， 说 明 融 合 效 果 和 质量 越 好 。 
4) 边缘 信息 评价 算 子 。 边 缘 信 息 评 价 算 子 反 映 融 合算 法 保留 边缘 信息 的 能 力 ， 即 源 图 
像 到 融合 图 像 边 缘 信 息 的 传递 量 ， 其 定义 如 下 : 














> > (QQ" (nn) (mn) + Q" (m,n)w"(m,n)) 


AB/F ma = ME 
F , 





M N (4-28) 
> > (w (m,n) + w'(m,n)) 


m=1 n=1 


式 中 , M AN 分 别 为 图 像 的 行 数 和 列 数 ; QU (myn), QU (m,n) 分 别 为 源 图 像 A 到 融合 图 
IR F 的 边缘 信息 保留 值 和 源 图 像 B 到 融合 图 像 f 的 边缘 信息 保留 值 权 值 。w” (m,n) II 
w^ (m,n) 通 常 为 一 个 关于 边缘 强度 的 函数 ,通常 w (m,n) = | g,(m,n) |^, wi (m,n) = 
1gs(m,n) |^ CLOSE , Qi (m,n) 的 范围 为 [0，1]， 值 越 大 表示 融合 图 像 保 留 了 越 
多 的 源 图 像 边 缘 信 息 ， 融 合 的 效果 越 好 。 

以 上 评价 参数 可 以 客观 地 衡量 融合 图 像 在 某 一 方面 的 质量 和 视觉 效果 。 由 于 没有 考虑 人 
眼 的 视觉 特性 ， 以 及 人 在 进行 图 像 分 析 时 的 经 验 和 知识 ， 客 观 的 评价 结果 可 能 与 人 的 视觉 感 
受 有 差异 。 因 此 在 实际 应 用 中 ， 主 观 评价 与 客观 的 定量 评价 标准 需要 相 结 合 进行 综合 评价 。 

对 同一 组 IVUS FIV - OCT 图 像 分 别 采 用 小 波 变换 和 Bandelet 算法 进行 融合 的 结果 如 
图 4-50 所 示 ， 融 合 图 像 结合 了 单一 IVUS fl IV - OCT 图 像 的 优势 ,不仅 可 以 表现 良好 的 探 
测 深度 ， 便 于 医生 观察 ， 同 时 在 近 血 管 腔 部 分 的 空间 分 辨 率 高 ， 利 于 观察 斑 块 从 而 提高 医疗 
诊断 效果 ， 预 防 冠 心病 的 发 生 。 

从 主观 评价 的 角度 来 看 ， 图 4-50a 可 以 明显 看 出 近 血 管 腔 的 区 域 出 现 振 铃 效应 ， 即 融 
合 结果 中 灰 度 剧烈 变化 的 邻 域 产 生 明 显 的 抖动 现象 ， 这 是 由 于 重 构 过 程 中 对 高 频 分 量 的 粗糙 
量化 使 得 部 分 高 频 成 分 被 滤 除 后 在 重 构 图 像 的 边缘 产生 振 铃 效应 。 相 对 于 小 波 变 换 的 融合 图 
KR, FEF Bandelet 变换 的 融合 图 像 具有 较 好 的 视觉 效果 。 

K 4-1 Jp Fx ERMAR is, a I, "fum. EIE 
和 边缘 信息 。 显 然 Bandelet 融合 算法 在 提高 融合 图 像 信息 量 方 面 优 于 小 波 变换 。 由 于 IVUS 
All IV - OCT 图 像 着 重 表现 血管 及 斑 块 的 形态 和 形变 情况 ， 细 节 信 息 的 表达 能 力 至 关 重 要 ， 
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4-50 对 同一 组 IVUS F IV - OCT 图 像 分 别 采用 小 波 变换 和 Bandelet 算法 融合 的 结 
a) 小 波 变换 融合 结果 b) Bandelet 变换 融合 结果 











因此 平均 梯度 是 评价 融合 效果 的 重要 指标 。 从 表 4-1 中 可 以 看 出 ，Bandelet 融合 算法 对 微小 
细节 反映 能 力 高 于 小 波 变换 。Bandelet 融合 结果 从 IVUS Fl IV - OCT 图 像 中 获取 了 较 多 的 边 






































缘 信 息 ， 从 视觉 效果 上 来 看 ， 近 血管 腔 内 膜 位 置 具 有 和 较 好 的 融合 效果 ， 图 像 较 清晰 ， 而 小 波 
变换 的 融合 结果 则 有 振 铃 效应 
表 4-1 同一 组 包含 钙化 点 和 无 钙化 点 图 像 的 两 种 融合 算法 的 客观 评价 指标 对 比 
融合 算法 fi E M 互信 M 平均 梯度 边缘 算 子 
小 波 5. 6724 0. 0911 4. 9268 0. 0207 
Bandelet 5. 8452 3. 8295 6.5773 0. 5867 
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第 5 鞋 ”基于 多 成 像 方法 融合 的 
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当前 ， 虚 拟 现实 技术 (Virtual Reality, VR) 已 被 普遍 应 用 于 诸多 领域 。 其 中 ， 虚 拟 内 
突 镜 技术 (Virtual Endoscope, VE) EE VR 在 医学 领域 的 一 个 重要 应 用 ， 近 年 来 得 到 了 空 
前 发 展 ， 几 乎 涉及 到 了 人 体 的 所 有 腔 道 器 官 ， 它 在 计算 机 辅助 医生 教学 (Computer - Aided 
Medical Teaching，CAMT) 、 手 术 规 划 及 导航 、 疾 病 诊断 等 许多 领域 有 着 非常 重要 的 临床 应 
用 价值 。 本 章 主 要 介绍 采用 虚拟 现实 造型 语言 ， 对 从 X 射线 血管 造影 图 像 、 血 管内 超声 和 
血管 内 光学 相干 断层 图 像 序列 中 重建 出 的 三 维 血管 模型 以 及 相关 血管 形态 和 血 流动 力学 参数 
进行 交互 式 可 视 化 ， 进 而 建立 交互 式 冠 状 动脉 虚拟 内 罕 镜 系统 的 方法 。 





5.1 虚拟 现实 技术 简介 





虚拟 现实 是 一 项 综合 集成 技术 ， 涉 及 计算 机 图 形 学 、 人 机 交互 技术 、 传 感 技术 、 人 工 智 
能 技术 等 领域 ， 它 用 计算 机 生成 逼真 的 三 维 视 、 听 等 感 党 ， 使 人 作为 参与 者 通过 适当 装置 ， 
自然 地 对 虚拟 世界 进行 体验 和 交互 作用 。 在 建设 好 的 虚拟 环境 中 ， 体 验 者 可 以 完全 置身 于 由 
计算 机 创造 的 神奇 的 虚拟 世界 中 ， 可 以 和 虚拟 世界 中 的 物体 进行 交互 ， 也 可 以 静止 的 观察 这 
个 虚幻 的 世界 。 本 节 主 要 介绍 虚拟 现实 技术 的 原理 、 特 点 和 实现 虚拟 世界 的 虚拟 现实 造型 


语言 
5.1.1 虚拟 现实 技术 的 原理 


“现实 ”是 泛 指 在 物理 意义 上 和 功能 意义 上 并 在 世界 上 存在 的 任何 事物 或 环境 ， 它 既 可 
以 是 可 实现 的 ， 也 可 以 是 难以 实现 的 或 者 根本 无 法 实现 的 。“ 虚 拟 ” 的 意思 是 不 “真实 ” 
的 ， 一 般 是 用 电子 计算 机 生成 的 。 因 此 ， 虚 拟 现实 指 的 是 电子 计算 机 构造 出 的 一 种 特殊 环 
境 ， 人 们 可 以 通过 应 用 各 种 特殊 装置 将 自己 植 入 到 这 个 环境 中 ， 并 且 可 以 操作 、 控 制 这 个 特 
殊 环 境 ， 人 可 以 在 这 个 环境 中 作 各 种 操作 ， 人 主 衬 着 这 个 环境 。 

虚拟 现实 技术 起 源 于 美国 ， 开 始 于 20 世纪 50 ~ 60 年 代 ， 是 一 种 模拟 人 类 视觉 、 听 觉 、 
触觉 等 感知 行为 的 高 度 逼 真 的 人 机 交互 技术 ， 是 在 数字 图 像 处 理 、 计 算 机 图 形 学 、 多 媒体 技 
术 、 人 机 接口 技术 、 仿 真 技术 及 传 感 技术 等 很 多 信息 技术 基础 上 发 展 起 来 的 一 门 多 学 科 的 交 
叉 技 术 。 从 本 质 上 来 说 ， 虚 拟 现实 也 就 是 基于 电子 计算 机 的 一 种 先进 的 用 户 接 口 ， 它 提供 给 
用 户 视觉 ， 听 觉 等 直观 的 交互 手段 ， 方 便 用 户 的 操作 。 虚 拟 现 实 技术 生成 的 虚拟 世界 和 三 维 
动画 技术 形成 的 虚拟 世界 有 根本 性 的 区 别 ，VR 技术 构造 的 虚拟 世界 是 依据 真实 数据 建立 的 
模型 ， 属 于 科学 仿真 系统 ， 操 纵 者 可 以 身 临 其 境 的 体验 三 维 空间 ， 实 时 感受 到 运动 带 来 的 场 
景 变 化 ， 具 有 双向 互动 的 功能 。 
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一 个 典型 的 虚拟 现实 系统 主要 由 计算 机 系统 、 输 入 模块 、 输 出 模块 、 虚 拟 环境 数据 库 及 
虚拟 现实 软件 五 部 分 组 成 ， 如 图 5-1 所 示 。 其 中 ， 输 入 模块 用 来 接收 来 自 操作 者 的 信息 ， 
包括 数据 手套 、 三 维 球 、 自 由 度 鼠 标 、 生 物 传感器 、 头 部 跟踪 吉 及 语音 输入 设备 等 部 件 ; 输 
出 模块 负责 接收 人 对 VR 系统 虚拟 环境 下 得 到 的 身 临 其 境 的 感觉 ,包括 三 维 图 像 的 生成 与 显 
示 、 三 维 声音 处 理 和 触觉 等 ;虚拟 环境 数据 库存 储 全 部 虚拟 环境 中 所 需 物 体 的 所 有 信息 ， 比 
如 物体 的 物理 性 质 、 行 为 、 几 何 和 材质 等 ; VR 软件 的 功能 是 设计 并 处 理 操作 者 在 该 虚拟 环 
境 当 中 遇 到 的 场景 和 实体 。 















滤 拟 环境 
数据 库 





Cp) [senses T 
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图 5-1 典型 的 虚拟 现实 系统 


VR 系统 的 工作 过 程 是 : 操作 者 通过 输入 设备 如 数据 手套 、 话 简 等 将 视 、 听 、 感 等 输入 
言 号 传递 给 计算 机 ，VR 软件 接收 这 些 信号 并 对 其 进行 分 析 处 理 ， 紧 接着 虚拟 环境 数据 库 作 
出 适当 调整 来 适应 操作 者 所 在 的 新 环境 ， 同 时 把 新 的 场景 如 视 物 的 改变 信息 传递 给 输出 设 
备 ， 操 作者 便 能 及 时 体验 到 新 的 效果 。 

虚拟 现实 技术 在 不 同 领域 中 具有 不 同 的 用 处 ， 它 的 表现 形式 也 是 不 固定 的 。 在 实际 应 用 
中 ， 根 据 操作 者 参与 VR 的 形式 不 同 〈 即 沉浸 程度 的 高 低 和 交互 程度 的 不 同 ) ， 将 虚拟 现实 
系统 划分 为 以 下 四 种 类 型 … : 

1) 桌面 虚拟 现实 系统 (Desktop VR) 。 桌 面 虚拟 现实 系统 是 基于 普通 个 人 计算 机 平台 
或 初级 图 形 工作 站 的 小 型 虚拟 现实 系统 ， 亦 称 窗口 虚拟 现实 系统 。 它 利用 中 低 端 图 形 工 作 站 
及 立体 显示 器 ， 采 用 立体 图 形 、 自 然 交 互 等 技术 ， 建 立交 互 虚拟 场景 ， 参 与 者 使 用 位 置 跟踪 
需 、 数 据 手套 、 力 反馈 器 、 三 维 鼠 标 或 其 他 手 控 输 入 设备 操控 虚拟 世界 ， 实 现 与 虚拟 世界 的 
交互 。 

2) 沉浸 式 虚 拟 现实 系统 (Immersive VR) 。 沉 浸 式 虚拟 现实 系统 是 利用 头盔 显示 需 把 用 
户 的 视觉 、 听 觉 和 其 他 感觉 器 官 封闭 起 来 ， 提 供 一 个 新 的 虚拟 的 空间 ， 使 人 产生 一 种 沉浸 在 
虚拟 环境 中 的 错觉 ， 给 用 户 一 种 置身 于 真实 世界 的 体验 ， 具 有 高 度 的 沉 诗 感 。 

3) 分 布 式 虚拟 现实 系统 (Distributed VR) 。 分 布 式 虚 拟 现实 系统 是 一 个 基于 网 络 的 可 
供 异 地 多 用 户 同时 参与 的 分 布 式 虚 拟 环 境 。 在 这 个 环境 中 ， 位 于 不 同 物理 环境 位 置 的 多 个 用 
户 或 多 个 虚拟 环境 通过 网 络 相 连接 ， 或 者 多 个 用 户 同时 参加 一 个 虚拟 现实 环境 ， 通 过 计算 机 
与 其 他 用 户 进行 交互 ， 并 共享 信息 。 

4) 增强 式 虚 拟 现实 系统 (Augmented Reality) 。 增 强 式 虚拟 现实 系统 也 被 称 之 为 混合 现 
实 ， 它 是 通过 电脑 技术 ， 将 虚拟 的 信息 应 用 到 真实 世界 ， 两 种 信息 相互 补充 、 琶 加， 并 同时 

237 







































































存在 于 同一 个 画面 或 者 空间 中 ， 真 实 世 界 和 虚拟 世界 融合 在 一 起 ， 真正 达 到 亦 真 亦 幻 的 
境界 。 


5.1.2 虚拟 现实 技术 的 特点 和 应 用 


与 传统 的 模拟 仿真 技术 相 比 ， 虚 拟 现实 技术 具有 如 下 主要 特征 ”| ; 

1) 多 感知 性 (Multi - Sensory) : 是 指 除了 一 般 电 子 计算 机 技术 所 具有 的 视觉 感知 之 外 ， 
还 有 听觉 、 力 觉 、 触 觉 、 运 动 类 型 的 感知 ， 其 至 包括 味觉 、 嗅 觉 类 型 的 感知 。 理 想 的 虚拟 现 
实 技术 应 该 具有 现实 中 人 所 具有 的 感知 能 力 。 但 是 由 于 相关 技术 ,特别 是 传 感 技术 的 限制 ， 
目前 虚拟 现实 技术 所 具有 的 感知 能 力 仅 限 于 视觉 、 听 觉 、 力 觉 、 触 觉 、 运 动 。 

2) 浸没 感 (Immersion); 也 称 临 场 感 ， 是 指 用 户 作为 主角 处 在 模拟 环境 中 的 真实 感觉 
程度 。 理 想 的 模拟 环境 应 该 可 以 使 用 户 感觉 到 难以 分 辨 真 假 ， 并 可 以 使 用 户 全 身心 地 投入 到 
电子 计算 机 所 创建 的 三 维 虚拟 环境 中 。 

3) 交互 性 (Interactivity); 是 指 用 户 对 模拟 环境 内 物体 的 可 操作 程度 ， 以 及 从 模拟 环境 
中 得 到 反馈 信号 的 自然 程度 。 

4) 构想 性 (Imagination) : 强调 虚拟 现实 技术 应 可 以 提供 广阔 的 想象 空间 ， 它 可 开拓 人 
类 的 认 知 范围 ， 不 但 可 再 现 真实 的 环境 ， 而 且 可 以 随意 构想 客观 世界 中 不 存在 的 或 者 是 客观 
世界 中 不 可 能 存在 的 环境 。 

VR 技术 最 早 应 用 于 军事 领域 ， 目 前 已 在 遥感 、 商 业 、 医 疗 、 通 信 、 娱 乐 、 教 育 和 新 闻 
解析 等 诸多 领域 得 到 了 广泛 应 用 。 国 内 外 已 有 许多 成 功 案例 ， 例 如 美国 宇航 局 (NASA) 对 
哈 勃 望远镜 的 仿真 和 “虚拟 行星 探索 ”的 试验 计划 ， 分 别 建 立 了 航空 、 卫 星 维护 VR 教育 系 
统 ; 天 津 大 学 建立 了 “交互 式 虚拟 校园 漫游 系统 ”; 北京 航空 航天 大 学 开发 出 的 “北京 2008 
年 奥运 会 开幕 式 创意 仿真 与 指挥 监控 ”"、“ 建 国 60 周年 首都 国庆 阅兵 方案 三 维 推演 和 决 
策 ” 等 。 
























































5.2 虚拟 现实 造型 语言 简介 


5.2.1 VRML 基本 概念 


虚拟 现实 造型 语言 (Virtual Reality Modeling Language, VRML) 是 描述 虚拟 环境 中 场景 
的 一 种 标准 ， 它 不 仅 定义 了 三 维 应 用 系统 中 常用 的 语言 描述 ， 如 层次 变换 、 光 源 、 视 点 、 儿 
何 造型 、 动 画 、 材 质 、 雾 化 和 纹理 映射 等 ， 还 定义 了 简单 的 行为 特征 描述 功能 ， 用 于 描述 三 
维 环境 的 场景 引 。 利 用 VRML 可 以 随意 创建 任何 虚拟 的 场景 ， 如 虚拟 城市 、 校 园 、 实 验 室 、 
山脉 、 星 球 等 。 目 前 ，VRML 已 被 广泛 应 用 于 医学 研究 领域 ， 如 建立 虚拟 医学 教学 环境 、 进 
行 虚 拟 手术 、 建 立 虚 拟 仿真 系统 、 对 各 类 器 官 进行 三 维 重 建 并 在 此 基础 上 进行 各 种 研究 与 应 
用 等 。 

VRML 把 虚拟 世界 看 做 是 “场景 ”， 而 场景 中 的 一 切 被 看 做 是 “对 象 ” ， 对 场景 中 对 象 
的 描述 就 构成 了 VRML 文件 。VRML 用 树 状 的 场景 图 来 描述 三 维 世 界 。 应 用 面向 对 象 技术 ， 
不 仅 使 场景 图 对 三 维 世 界 的 描述 变 得 清晰 ， 还 通过 封装 属性 和 建立 场景 图 内 部 消息 方便 地 实 
现 虚 拟 实 体 的 交互 和 动画 等 动能 :” 。 场 景 图 的 基本 元 素 为 节点 (Node) 。 各 节点 间 通 过 父子 
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关系 连接 ， 形 成 有 向 无 环 图 ， 即 场景 图 。 场 景 图 的 另 一 个 优点 是 良好 的 重用 性 ， 对 于 相同 的 
几何 形状 或 属性 描述 ， 使 用 VRML 的 DEF 语法 定义 一 次 就 可 以 了 ， 其 他 需要 的 地 方 可 以 通 
过 USE 语法 来 重用 。 


5.2.2 VRML 的 功能 和 执行 模式 


VRML 是 一 个 开放 的 、 可 扩展 的 、 面 向 对 象 的 三 维 造型 语言 ， 不 仅 支持 数据 和 过 程 的 三 
维 显示 ， 而 且 能 使 用 户 走 进 视 、 听 效果 逼真 的 虚拟 世界 。VRML 除了 具有 三 维 应 用 中 常见 的 
大 多 数 功 能 外 ， 还 提供 给 用 户 丰 富 的 创造 空间 ， 归 纳 如 下 六. 

1) 建 模 能 力 : VRML 提供 了 类 型 丰富 的 几何 、 复 杂 群 、 场 景 效果 、 编 组 、 变 换 、 动 画 
及 传 感 等 节点 ， 体 现 出 了 较 强 的 建 模 功 能 VRML, 

2) 真实 感 及 泻 染 能 力 ， 通过 提供 丰富 多 样 的 泻 染 节点 ， 能 够 比较 准确 地 实现 亮度 、 光 
照 、 着 色 、 雾 效果 、 纹 理 映 射 、360° 立 体 声 源 等 。 

3) 观察 和 交互 能 力 : VRML 提供 了 类 型 丰富 的 传感器 节点 ， 如 时 间 、 感 知 及 碰撞 检测 
传感器 ， 可 以 感知 用 户 交 互 ， 实 现场 景 内 造型 的 交互 ; 视点 可 以 控制 并 调整 用 户 对 三 维 场景 
的 观察 方式 。 

4) 动画 控制 功能 : VRML 提供 了 方便 的 动画 控制 方式 ， 关 键 帧 时 间 传 感 器 和 线性 插值 
器 节点 的 结合 可 以 产生 动画 效果 。 

5) 细节 层次 管理 和 碰撞 检测 功能 : 通过 层次 节点 LOD 可 以 对 细节 显示 进行 控制 ， 人 允许 
浏览 器 在 物体 表示 的 不 同 细节 层次 间 自 动 切换 ， 快 速 实现 场景 交互 。 

6) 超 链接 及 般 入 功能 : 通过 内 连 节 点 Inline 和 锚 节点 Anchor 使 VRML 可 以 由 一 个 虚拟 
场景 直接 连接 入 男 一 个 虚拟 场景 ,或 者 将 某 一 虚拟 场景 中 的 实体 多 入 当前 场景 中 。 

此 外 ，VRML 语言 还 具有 平台 独立 性 、 实 时 三 维 演 染 、 占 用 网 络 带 宽 少 和 易 扩 展 性 等 技 
术 优 势 ， 使 得 它 可 以 与 其 他 开发 工具 结合 并 广泛 应 用 于 各 个 领域 。 

fr VRML 中 ， 虚 拟 世 界 就 被 看 做 是 “场景 ",“ 对 象 ”就 是 场景 中 的 物体 ，VRML 文件 
就 是 在 场景 中 对 于 对 象 的 描述 。 面 向 对 象 的 场景 图 结构 使 得 VRML 世界 的 内 部 通信 机 制 变 
得 简单 明了 ，VRML 定义 了 事件 传递 机 制 ， 节 点 定义 了 它 可 以 产生 和 接收 的 事件 类 型 ， 节 点 
间 通 过 传递 事件 进行 通信 。 事 件 的 传递 通路 由 ROUTE 语句 定义 。 

VRML 的 执行 模式 如 图 5-2 所 示 ，VRML 提供 接收 来 自 路 由 (Route) 语句 传人 的 事件 
驱动 和 由 外 部 程序 接口 写 人 的 直接 事件 驱动 两 种 事件 驱动 模式 。VRML 的 执行 过 程 可 以 归纳 
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图 5-2 VRML 执行 模式 图 
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如 下 事件 驱动 VRML 的 交互 与 动画 的 执行 ;场景 图 中 传感器 节点 定义 的 触发 事件 通过 路 由 
节点 传送 到 场景 图 中 其 他 节点 如 形体 节点 (Shape) 的 人 事件 域 ; 被 这 些 节点 处 理 后 的 结果 
数据 作为 出 事件 的 传递 数据 继续 传送 到 其 他 所 需要 的 节点 。 如 此 循环 ， 完 成 VRML 的 执行 
过 程 。 


5.2.3 VRML 编辑 器 和 浏览 器 


浏览 VRML 虚拟 空间 需要 浏览 器 插件 ， 常 用 的 有 : Cosmo Player VRML 浏览 器 、Mi- 
crosoft VRMI2. 0 浏览 器 、Parallel Graphics Cortona 3D VRML 浏览 器 。 其 他 浏览 器 还 有 SVR, 
Community Place, Liquid Reality 等 。Cortona 3D VRML 浏览 器 界面 如 图 5-3 所 示 。 








il ParallelGraphics Cortona Control 


=å Cortona 

















R] 5-3 Cortona 3D VRML 浏览 器 界面 





用 户 设计 和 创作 VRML 虚拟 场景 时 可 以 使 用 任意 喜欢 的 文本 编辑 器 ， 常 用 的 有 Windows 
系统 下 的 NotePad、DOS FAY Edit, Sales Real ages act eet a hea 
可 。 最 简单 的 方法 是 直接 使 用 文本 编辑 器 来 编辑 描述 文本 ， 它 类 似 于 程序 设计 ， 虽 然 简 单方 
便 ， 但 不 是 很 直观 ， 对 设计 者 的 空间 想象 能 力 要 求 也 较 高 ， he MER 
的 造型 空间 就 需要 更 专业 的 、 可 视 化 的 VRML 设计 工具 ， 如 CosmoWorld 和 HomeSpace 等 ， 
这 些 工具 将 VRML 的 标准 节点 都 做 成 可 视 的 组 件 ， 用 户 设计 时 只 需要 将 这 些 组 件 组 成 自己 
需要 的 虚拟 场景 就 可 以 了 ， 而 且 在 设计 时 就 可 以 看 到 最 终 的 效果 。 设 计 完 毕 后 ， 系 统 自动 将 
这 些 可 视 的 虚拟 场景 生成 标准 的 VRML 描述 文本 ,将 这 些 文本 传送 到 用 户 的 浏览 器 后 ， 便 
会 在 用 户 的 屏幕 上 重 现 这 个 虚拟 场景 。 此 外 ， 还 有 VrmlPad 也 是 一 款 功能 齐全 且 方 便 实 用 的 
VRML 开发 设计 专业 软件 ， 它 完全 支持 VRMLO7 标准 ， 它 的 主 界面 如 图 5-4 所 示 ， 通 过 这 款 
软件 可 以 浏览 和 编辑 VRML 文件 ， 对 文件 进行 有 效 的 管理 ， 而 且 该 软件 还 提供 了 帮助 开发 
人 员 编 写 和 发 布 自己 作品 的 发 布 向 导 。 





240 























| [T3 example-4.wrl - Vrmlpad eee 
File Edit View Debug Tools Help 













































































Deng tee o o AE] A] x Ex) Aall 
SEIS children [ B 
&-* Background 
Ell skyColor DEF wall Shape 
日 -全 Transform ExamShape 
gll children appearance DEF abc Appearance { 
E-€» Shape 
回 appearance material Material { p 
(3 Appearance Š 
回 geometry diffuseColor 39 .19 
Q Sphere specula o E 29 
日 -使 Transform ambientIntensity .06 
Bg translation shininess . 
| children } 
B- Transform } 
国 translation geometry Box 
Øll children H E 
size 30.13 
} . 
) #end of wall Shape 
Transform 1 3 
a 
Ln35 Col 13 |161KB |SYN|SEM NBR|EXT| OVR|GZ.? 














Ready 


图 5-4 VrmlPad 主 界面 


5.3 虚拟 内 宕 镜 技术 简介 


5.3.1 基本 原理 


内 罕 镜 技术 在 医学 领域 已 经 有 了 几 十 年 的 应 用 历史 ， 在 疾病 的 诊断 中 发 挥 着 巨大 的 作 
用 ， 传 统 的 内 罕 镜 如 图 5-5 所 示 。 但 它 也 存在 一 些 不 足 ， 例 如 内 罕 镜 是 一 种 侵入 性 诊断 工 
具 ， 对 于 病人 来 说 ， 做 内 罕 镜 检查 会 有 恶心 、 不 适 等 症状 ， 并 且 患 有 某 些 疾病 的 病人 是 不 能 
进行 内 罕 镜 检查 的 ， 人 体 有 很 多 部 位 是 内 宇 镜 所 不 能 到 达 ， 或 者 最 好 避免 到 达 的 重要 部 位 ， 
LOMO WE, AMG, WE, BH. BR, IES, 
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随 着 医学 图 像 向 着 更 为 复杂 和 量化 的 不 断 发 展 ， 基 于 计算 机 的 可 视 化 方法 得 到 越 来 越 多 

的 重视 。 其 中 虚拟 内 突 镜 技术 (Virtual Endoscope, VE) 已 经 成 为 近来 提出 的 许多 医学 影像 

系统 的 基础 。VE 是 近年 兴起 的 一 门 新 技术 ， 是 随 着 计算 机 技术 、 计 算 机 图 形 学 、 计 算 机 图 
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像 处 理 尤其 是 虚拟 现实 等 学 科 的 发 展 而 逐步 形成 的 一 种 独特 的 医学 图 像 后 处 理 技术 。 它 的 基 
本 思想 是 利用 医学 影像 作为 原始 数据 ， 综 合 利 用 数字 图 像 处 理 、 计 算 机 图 形 学 、 科 学 计算 可 
视 化 、 虚 拟 现实 等 技术 ， 重 建 三 维 图 像 ， 形 成 虚拟 人 体 组 织 ; 然后 把 视点 植 入 重建 出 的 器 官 
空 腔 内 ,借助 导航 或 漫游 技术 以 及 伪 彩 技术 ， 进 行 视点 漫游 、 变 动 视 距 、 调 整 视角 、 对 视点 
前 方 组 织 结构 进行 动态 实时 绘制 和 显示 等 ,逼真 地 模拟 腔 道内 镜 检 查 。 近 年 来 ， 随 着 CT 和 
磁 共 振 成 像 技术 在 速度 和 精度 方面 的 改善 以 及 计算 机 技术 的 飞速 发 展 ，VE 作为 一 种 无 创 检 
查 和 诊断 方法 得 到 了 空前 发 展 ， 几 乎 涉及 到 了 人 体 的 所 有 腔 道 需 官 。 


5.3.2 研究 现状 


虚拟 内 突 镜 的 研究 和 应 用 是 近 二 十 年 的 事情 ， 在 医学 成 像 领 域 它 是 一 种 新 兴 的 技术 ， 主 
要 起 源 于 数字 医学 成 像 如 3D CT 和 3D MRI 图 像 的 可 视 化 。 有 关 虚 拟 内 罕 镜 的 最 早 详细 报道 
是 1996 年 Vining 等 ”在 Radiology 杂志 上 发 表 的 一 篇 虚拟 支气管 内 罕 镜 技术 的 论文 。 此 后 ， 
随 着 CT 和 MR 成 像 技术 在 速度 和 精度 方面 的 改善 以 及 计算 机 技术 的 飞速 发 展 ， 虚 拟 内 罕 镜 
作为 一 种 无 创 检 查 和 诊断 方法 得 到 空前 发 展 ， 几 乎 涉及 到 了 人 体 所 有 腔 道 器 官 的 检查 和 诊断 
中 。 典 型 应 用 包括 虚拟 结肠 镜 (Virtual Colonoscopy ) [8-10] ， 如 图 5-6 所 示 、 虚 拟 支 气管 镜 
(virtual bronchoscopy) ^, ， 如 图 5$-7 所 示 、 虚 拟 食道 -XAR 、 虚 拟 耳 罕 镜 ( Virtual 
Otoscopy) "^, "Hd 5-8 所 示 、 虚 拟 鼻 腔 内 镜 玉 ) | AD ET) ， 以 及 大 动脉 ” AF 
(E: 、 脑 血管 "及 冠状 动脉 虚拟 血管 镜 等 。 法 国 Laennec Hospital 研发 小 组 开发 的 虚拟 
食管 一 支气管 内 罕 镜 采用 喉 部 CT 图 像 重 建 三 维 视图 并 提供 解 前 结构 E Boston Surgi- 
cal Planning Lab 建立 的 虚拟 耳 宇 镜 系统 能 够 清晰 地 显示 耳 道 结 构 ， 深 入 耳 道 的 深部 观察 ， 并 
可 以 360 度 旋转 检查 ! 国 。 此 外 还 有 美国 GE Research & Development Center 开发 的 虚拟 内 窗 
镜 医 学 应 用 系统 (Virtual Endoscopy Medical Application，VEMAJ) 2 ， 可 应 用 于 人 体 许多 区 
域 ， 如 虚拟 结肠 镜 、 支 气管 、 血 管 镜 检查 等 ， 主 要 用 于 医疗 人 员 的 培训 和 教学 。 此 系统 能 准 
MERRE - 文 气管 以 及 外 围 组 织 的 解剖 结构 图 ， 有 广泛 的 临床 应 用 价值 。 






























































图 5-6 虚拟 结肠 镜 效 果 图 图 5-7 虚拟 支气管 镜 效 果 图 
目前 ， 国 内 对 虚拟 内 罕 镜 技术 的 研究 主要 集中 在 建立 虚拟 内 罕 镜 仿真 系统 及 其 关键 技术 

















WORSE Ty a? 7") ， 如 器 官 中 心 线 的 自动 提取 、 交 互 式 任意 角度 的 观察 及 实时 快速 成 像 等 。 
国内 研发 虚拟 内 罕 镜 系统 的 机 构 主 要 有 : 中 国 科 学 院 自 动 化 研究 所 、 浙 江 大 学 CAD&CG 国 
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图 5-8 虚拟 耳 帘 镜 效 果 图 


家 级 重点 实验 室 、 东 南大 学 生物 医学 工程 系 影像 科学 与 技术 实验 室 、 上 海 交 通 大 学 计算 机 辅 
助 导 航 和 治疗 实验 室 以 及 西北 大 学 等 。 另 外 ， 国 内 还 有 一 些 公司 如 北京 SIOC - DATA 公司 
和 西安 租 谷 公司 分 别 开 发 出 了 INTAG 3D 和 AccuRadpro 具有 虚拟 内 罕 镜 功能 的 商业 软件 。 


5.3.3 主要 特点 


由 于 虚拟 内 宇 镜 技术 可 以 实现 对 病变 器 官 实现 无 创伤 诊断 ， 因 此 它 具 有 很 高 的 临床 应 用 价 
值 ， 在 计算 机 辅助 医学 教学 、 外 科 手 术 导 航 、 手 术 规 划 、 临 床 诊断 等 领域 有 着 广阔 的 应 用 前 景 。 

虚拟 内 罕 镜 作为 一 种 新 兴 的 医学 诊断 方法 ， 与 传统 内 宇 镜 相 比 ， 存 在 诸多 优点 局 ， 具 
体 如 下 : 

1) 为 非 侵 和 人 性 检查 ,病人 的 痛苦 和 副作用 可 降 到 最 低 ， 尤 其 适用 于 不 能 承受 纤维 内 突 
镜 检 查 的 病人 。 

2) 能 从 狭窄 或 阻塞 远 端 观察 病灶 ， 如 虚拟 喉 内 突 镜 能 够 检查 纤维 内 帘 镜 不 能 观察 到 的 
声 门 结构 下 表面 。 

3) 可 以 观察 到 光学 纤维 内 突 镜 无 法 到 达 或 不 能 检查 的 人 体 许多 重要 器 官 ， 如 对 脑 、 内 
耳 、 血 管 、 椎 管 等 。 

4) 能 准确 定位 病灶 的 位 置 ， 帮 助 引 导 纤 维 内 宕 镜 活检 及 治疗 ， 为 手术 前 规划 和 手术 后 
处 理 提 供 依 据 。 

5) 可 以 任意 设置 视点 ， 从 任意 的 角度 和 方位 对 病灶 进行 观察 ， 并 能 改变 透明 度 ， 透 过 
管 腔 观 察 管 外 情况 。 

6) 可 以 针对 不 同 的 计划 ， 任 意 地 重复 检查 过 程 ， 同 一 套 体 数据 可 重复 操作 任意 多 次 。 

7) 可 降低 医疗 检查 的 复杂 性 、 和 危险 性 和 医疗 成 本 。 

8) 能 够 指导 病人 了 人 解 自己 的 病情 ， 也 可 用 于 教学 。 

EET, RES Se eee HE, (pun. 

1) 由 于 CT 或 MR HE Uf BEA E, SUEY Bs AR ER eB 

2) FAFE, HEPA ie OCEAN BAL; EPC. MASS, URIS 
形状 不 规则 地 方 的 病变 ， 虚 拟 内 罕 镜 不 能 检测 。 

3) 组 织 特异 性 较 差 ， 不 能 进行 活检 。 

4) 不 能 显示 颜色 信息 。 内 宕 镜 下 很 多 管道 内 部 的 颜色 在 病理 诊断 中 起 着 重要 的 作用 ， 
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PUNE AZT WA BA, TEES a BEF AB AN AE Bo VE; HIE, ESA BEY EB RL AS , 
HAWEA B AB BEE Fs, TEPER SCAN Gl ise PAB BSE i, PR AE ABBE a OK, 
这 对 于 作 组 织 活 检 非 常 有 用 。 

但 由 于 虚拟 内 突 镜 具有 传统 内 镜 不 具备 的 独特 优点 ， 因 此 自 它 一 问世 ， 就 获得 较为 广泛 
的 应 用 ， 成 为 一 个 重要 的 医疗 诊断 和 医疗 普查 的 辅助 手段 。 


5.3.4 技术 要 点 


虚拟 内 帘 镜 系统 的 开发 属于 多 学 科 交 叉 研 究 领 域 ， 是 虚拟 现实 技术 和 现代 医学 影像 技术 
的 结合 。 下 面 介绍 一 个 完整 的 虚拟 内 罕 镜 系统 的 主要 组 成 部 分 "”) 。 

(1) 数据 获取 

数据 获取 ， 即 临床 采集 的 图 像 数 据 的 读 入 、 显 示 和 存储 。 图 像 的 采集 方式 和 分 辨 率 是 后 
续 三 维 重 建 精 度 的 重要 决定 因素 之 一 。 对 不 同 解 剖 结 构 的 检查 需要 采用 不 同 的 方式 。 如 气 
管 、 支 气管 、 胃 、 肠 系统 的 检查 首选 螺旋 CT， 如 图 5-9a 所 示 ， 可 以 缩短 采集 时 间 ， 减 少 由 
于 病人 呼吸 和 移动 造成 的 伪 影 ， 还 可 以 在 不 增加 曝光 时 间 的 情况 下 提供 重 难 的 图 像 资 料 。 对 
于 神经 系统 一 般 选 择 MRI， 因 为 头 部 较 固 定 ， 可 以 较 长 时 间 的 采集 数据 ， 得 到 高 分 辨 率 的 
图 像 。 为 了 得 到 更 好 的 图 像 质量 ， 有 时 还 需要 对 图 像 进行 滤波 和 降 噪 等 预 处 理 。 









































图 5-9 虚拟 结肠 镜 效果 图 
a) 结肠 的 CT 图 像 b) 结肠 的 中 心路 径 图 c) 虚拟 结肠 内 罕 镜 图 像 d) 光学 内 罕 镜 图 像 





(2) 图 像 分 割 

在 进行 后 续 的 处 理 前 ， 需 要 从 原始 图 像 数据 中 提取 出 感 兴趣 的 特征 或 子 区 域 ， 从 而 减少 
待 处 理 的 数据 量 。 图 像 分 割 是 虚拟 内 罕 镜 系统 的 基础 ， 分 割 效 果 直 接 影响 后 续 操 作 。 

目前 主要 采用 全 手动 、 半 自动 、 自 动 三 种 分 割 方法 。 由 于 医学 图 像 的 复杂 性 ， 完 全 自动 
并 精确 地 实现 组 织 的 分 割 是 非常 困难 的 ， 而 手工 分 割 的 工作 量 太 大 ， 可 重复 性 差 ， 主 观 性 
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强 。 因 此 使 用 结合 相关 医学 专业 知识 的 半自动 技术 实现 组 织 分 割 是 比较 现实 的 ， 也 是 目前 常 
用 的 方法 。 

(3) 器 官 管 腔 的 三 维 重建 

三 维 重建 是 对 图 像 分 割 的 结果 进行 计算 和 提取 ， 将 二 维 切 片 数据 集 重 构成 三 维 实体 ， 并 
采用 面 绘制 或 体 绘 制 技 术 实现 三 维 数据 场 的 可 视 化 的 过 程 。 虚 拟 内 帘 镜 系统 的 三 维 重建 有 表 
面 重建 和 体重 建 两 种 方法 。 表 面 重建 是 从 切片 数据 集中 抽取 出 等 值 面 ， 由 点 、 线 、 构 造 出 对 
象 的 几何 表面 ， 然 后 再 由 传统 的 图 形 学 技术 实现 表面 绘制 。 体 重建 不 通过 构造 中 间 对 象 ， 直 
接 由 三 维 数据 ( 体 素 ) 本 身 重 现实 体 。 

根据 不 同 的 绘制 次 序 ， 体 绘制 方法 目前 主要 分 为 两 类 分 别 为 以 图 像 空 间 为 序 的 体 绘制 算 
法 (光线 投射 法 ) 和 以 对 象 空间 为 序 的 体 绘 制 算 法 (单元 投影 法 )。 

(4) 漫游 

漫游 是 虚拟 内 帘 镜 系统 中 比较 关键 的 一 部 分 ， 其 研究 重点 是 提取 漫游 路 径 并 生成 漫游 计 
划 。 在 采用 体重 建 绘制 结果 图 像 过 程 中 ， 需 要 处 理 的 数据 量 非常 大 ， 考 虑 到 实时 性 要 求 ， 一 
般 首 先进 行路 径 规 划 ， 抽 取出 对 应 空 腔 结构 组 织 器 官 的 中 心路 径 ， 如 图 5-9b 所 示 ， 然 后 按 
照 这 条 关键 路 径 进行 漫游 。 

(5) 实时 绘制 

实时 绘制 是 按照 三 维 重 建 的 结果 ， 模 拟 摄像 机 在 人 体 组 织 器 官 内 部 移动 产生 的 效果 ， 根 
据 相 应 的 视点 位 置 、 视 线 方 向 实时 显示 出 对 应 的 场景 ， 如 图 5-9c 所 示 。 

























































































5.4 冠状 动脉 虚拟 内 宕 镜 技术 








人 体 的 心脏 和 冠状 动脉 是 三 维 空间 结构 ， 仅 依靠 一 幅 或 几 幅 二 维 图 像 来 理解 三 维 结构 有 
一 定 的 局 限 性 ， 不 能 完全 满足 临床 上 在 疾病 诊断 、 治 疗 决 策 及 外 科 手 术 人 研究 中 的 需要 。 随 着 
计算 机 技术 的 发 展 及 计算 机 图 形 学 的 成 熟 应 用 ， 心 脏 及 冠状 动脉 的 三 维 成 像 在 近 十 年 中 有 了 
长 足 的 发 展 ， 而 三 维 重 建 的 结果 可 以 虚拟 内 突 镜 的 形式 显示 出 来 。 
目前 ， 虚 拟 内 罕 镜 技术 在 心脏 及 冠状 动脉 上 的 应 用 主要 采用 由 CTA (Computer Tomo- 
graphy Angiography) 或 MRCA (Magnetic Resonance Coronary Angiography) 采集 到 的 容积 类 
据 作 为 数据 源 ” ， 实 现 冠状 动脉 内 虚拟 飞行 观察 ， 可 以 采用 基于 CT 和 MR 数据 的 通用 虚 
拟 内 宏 镜 系统 ， 只 需 输入 分 割 后 的 心血 管 切 片 图 像 数 据 即 可 。 由 于 心脏 的 剧烈 运动 以 及 心脏 
及 周围 血管 的 复杂 结构 ， 对 图 像 采 集 的 分 状 率 要 求 很 高 。 德 国 Tubingen 大 学 的 Dirk Bartz 
等 .3] 采 用 多 层 螺旋 CT (Multi - slice Spiral CT，MSCT) ， 首 先 对 大 量 的 原始 数据 进行 分 割 和 
生成 距离 场 等 预 处 理 ， 全 部 过 程 需要 约 10 ~ 20 min (取决 于 采用 的 数据 量 ) ， 然 后 应 用 其 自 
行 开发 的 VIVENDI 虚拟 内 罕 镜 系统 ， 实 现 了 和 冠 脉 内 的 虚拟 内 罕 镜 观察 ， 如 图 5-10 所 示 。 
如 第 1 章 所 述 ， 诸 如 CT 和 MR 等 对 心血 管 的 无 创 性 检查 方法 还 存在 技术 上 的 不 足 ， 目 
前 还 不 能 成 为 常规 的 诊断 冠状 动脉 和 桥 血 管 病变 的 临床 手段 。 介 入 性 的 心 导管 检查 (主要 
指 CAG, IVUS fl IV - OCT). 仍然 是 目前 临床 诊断 和 治疗 冠 心病 的 主要 影像 手段 。 山 东 大 学 
齐鲁 医院 张 运 院士 领导 的 课题 组 构建 了 可 显示 血管 壁 、 内 膜 和 外 膜 弹性 特征 的 二 维 血 管内 超 
声 弹 性 图 (2D -IVUSE)， 并 开发 了 具有 虚拟 内 帘 镜 视角 的 三 维 血 管内 超声 弹性 图 (3D - 
IVUSE) 软件 系统 ， 可 显示 斑 块 的 空间 形态 和 定位 信息 ， 直 观 显 示 不 同 血管 病变 部 位 应 变 的 
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图 5-10 EMERARA RAR TEIL 7 


空间 分 布 ”"] 。 但 是 在 重建 血管 时 ， 他 们 采用 的 是 直接 县 加 IVUS 自动 匀速 回 撤 装置 获取 的 系 
列 二 维 图 像 数据 堆 ， 形 成 一 个 三 维 直 血管 段 的 方法 ， 如 图 5-11a 所 示 ， 完 全 没有 考虑 血管 
的 弯曲 和 扭曲 、 导 管 在 回 撤 过 程 中 的 扭转 以 及 由 于 心脏 运 所 导致 的 运动 伪 影 等 ， 因 此 无 法 保 
证 其 重建 结果 和 在 此 基础 上 形成 的 管内 虚拟 内 罕 的 精度 ， 如 图 5-11b 所 示 。 
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a) 真实 轨迹 管内 超声 图 像 的 三 维 重建 b) RAMU SEU 


如 第 3 章 所 述 ，CAG 与 IVUS 在 对 冠状 动脉 的 显 像 和 冠 心病 的 诊治 方面 各 有 优 缺 点 ， 而 
且 具 有 互补 性 。IVUS 图 像 显 示 血 管 的 横断 面 和 管 辟 结构 ， 但 无 法 实现 截面 的 空间 定位 ; 
CAG 显示 管 腔 被 造影 剂 充填 后 的 长 轴 方 向 的 投影 轮廓 ， 但 无 法 了 解 管 腔 横 截面 的 形态 和 斑 
块 的 具体 位 置 及 形态 结构 。 通 过 将 CAG fI IVUS 图 像 数 据 进 行 融合 ， 不 仅 可 充分 发 挥 二 者 的 
优势 ， 而 且 可 克服 彼此 的 不 足 ， 获 得 对 冠状 动脉 及 其 病灶 的 较为 全 面 的 了 解 ， 方 便 医 生 对 三 
维 血管 进行 静态 和 动态 的 直接 观察 。 利 用 三 维 血管 模型 ， 还 可 以 对 管 腔 形 态 进 行 准 确 的 定量 
测量 ， 提 取出 有 关 斑 块 的 分 布 和 成 分 以 及 血 流 动力 学 等 具有 重要 临床 参考 价值 的 信息 ， 进 而 
进行 关于 冠 脉 呢 样 硬化 的 发 病 机 理 和 斑 块 发 展 情况 的 预测 等 相关 研究 。 采 用 冠状 动脉 虚拟 内 
舌 镜 技术 ， 可 实现 对 这 些 信 息 的 交互 式 访问 和 显示 。 此 技术 应 用 于 辅助 诊断 、 手 术 规划 、 实 
现 手术 的 精确 定位 和 医务 人 员 的 培训 等 。 

由 于 CAG 和 JIVUS 都 不 能 提供 切片 式 的 断层 容积 数据 ， 因 此 开发 基于 这 些 图 像 数 据 的 冠 
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状 动脉 虚拟 内 罕 镜 系统 需要 采用 与 基于 CT 或 MR 数据 的 虚拟 内 罕 镜 系统 不 同 的 方法 ， 不 能 
直接 应 用 通用 的 虚拟 内 罕 镜 系统 。 基 于 这 两 种 网 像 数据 融合 的 虚拟 血管 镜 技 术 与 其 他 基于 断 
层 扫 摘 成 像 方式 〈 获 得 的 是 平行 的 切片 ) 的 虚拟 内 罕 镜 技术 相 比 难度 更 大 。 美 国 Iowa 大 学 
的 Andreas Wahle 等 :5 在 2004 年 首次 提出 了 基于 CAG 和 IVUS 图 像 融合 的 冠状 动脉 虚拟 内 
帘 镜 系统 的 概念 ， 首 先 将 在 IVUS 导管 回 撤 路 径 起 点 采集 的 一 对 近似 正 交 的 CAG 图 像 提 供 的 
超声 导管 的 空间 信息 与 IVUS 图 像 序 列 提供 的 血管 横 和 截面 信 息 结 合 起 来 ， 完 成 血管 的 三 维 重 
建 ， 如 图 5-12a 和 5-12b 所 示 ; 然后 ， 利 用 虚拟 现实 造型 语言 在 虚拟 场景 下 显示 重建 的 三 
维 血管 段 ; 其 次 ， 采 用 伪 彩 编码 技术 定量 标注 血管 段 的 形态 参数 (如 血管 段 长 度 、 横 截面 
积 、 容 积 、 曲 率 和 挠 率 、 斑 块 体积 等 ) ， 如 图 5-12e 所 示 ， 并 实现 血 流 动力 学 参数 的 可 视 化 

















图 5-12 文献 [31] 提出 的 基于 CAG PI IVUS 图 像 融合 的 冠状 动脉 虚拟 内 罕 镜 系统 
a) 基于 CAG 和 1IVUS 融合 的 右 冠 三 维 重建 结果 b) 血管 内 腔 的 剖 开 显示 结果 ， 其 中 白色 区 域 表示 钙化 
BEER c) 虚拟 内 镜 视 角 下 的 右 冠 内 腔 ， 其 中 采用 伪 彩 编码 表示 血管 曲率 的 幅 值 d) 虚拟 内 镜 视 角 
下 的 右 冠 内 腔 ， 其 中 采用 伪 彩 编码 表示 血 流动 力学 数据 e) 虚拟 内 罕 镜 系统 的 控制 面板 截图 
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表达 ， 如 图 5-12d 所 示 ; 最 后 ， 设 计 了 一 个 操作 简单 ， 界 面 简洁 的 用 户 控制 面板 ， 实 现 对 
冠状 动脉 的 虚拟 内 罕 模 式 的 、 交 互 式 的 、 独 立 于 操作 平台 的 可 视 化 ， 如 岁 5$-12e 所 示 。 

冠状 动脉 虚拟 内 罕 镜 系统 可 作为 诊断 和 治疗 冠 心病 以 及 医学 教育 与 培训 的 辅助 手段 ， 还 
可 应 用 在 远程 手术 操作 上 ， 同 时 可 改进 传统 的 手术 方法 ,使 利用 虚拟 手术 器 材 进行 手术 操作 
训练 变 为 可 能 。 





























5.5 基于 CAG、IVUS $i IV -OCT 图 像 融合 的 冠状 动脉 虚拟 内 帘 镜 








X 射线 血管 造影 和 血管 内 超声 成 像 在 对 冠状 动脉 的 显 像 和 和 冠 心病 的 诊治 方面 各 有 优 缺 
点 ， 而 且 具 有 互补 性 。 血 管内 超声 与 血管 内 OCT 成 像 虽 然 显 示 的 都 是 血管 横 截 面 ， 但 是 它 
们 也 具有 互补 的 特点 。IVUS 的 探测 深度 大 ， 但 分 辩 率 低 ; 血管 内 OCT 与 IVUS 相 比 较 , 分 
状 率 高 ， 但 组 织 穿 透 力 较 弱 。 通 过 对 二 者 进行 融合 ， 不 仅 可 充分 发 挥 二 者 的 优势 ， 而 且 还 可 
克服 彼此 的 不 足 ， 获 得 对 冠状 动脉 及 其 病变 的 全 面 了 解 。 通 过 将 CAG, IVUS M IV - OCT = 
种 图 像 数据 进行 融合 ， 不 仅 可 充分 发 挥 三 者 的 优势 ， 而 且 还 可 克服 彼此 的 不 足 ， 获 得 对 冠状 
动脉 及 其 病变 的 全 面 了 解 ， 辅 助 冠 心病 的 诊治 。 同 时 还 可 以 对 血管 进行 准确 的 定量 测量 ， 提 
取出 有 关 管 腔 和 斑 块 的 形态 、 成 分 、 管 壁 应 力 分 布 等 具有 重要 临床 价值 的 信息 。 进 而 还 可 进 
行 关 于 冠 脉 粥 样 硬 化 发 病 机 理 和 斑 块 发 展 情况 的 预测 等 相关 领域 的 研究 。 采 用 冠状 动脉 虚拟 
内 罕 镜 技术 ， 可 实现 对 以 上 信息 的 访问 和 显示 ， 从 而 应 用 于 辅助 诊断 、 手 术 规划 、 实 现 手 术 
的 精确 定位 和 医务 人 员 的 培训 等 。 

基于 CAG、IVUS fll IV - OCT 图 像 融合 的 冠状 动脉 虚拟 内 罕 镜 系统 是 一 个 包含 从 图 像 采 集 
到 图 像 融 合 ， 再 到 表面 拟 合 和 虚拟 漫游 和 显示 的 一 个 完整 过 程 的 系统 ， 系 统 框图 如 图 5-13 所 
示 ， 从 整体 上 来 说 分 为 生成 三 维 数据 、VRML 编程 和 VRML 场景 三 部 分 ， 下 面 进行 详细 介绍 。 
图 像 采 集 系统 
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图 5-13 ”冠状 动脉 虚拟 内 罕 镜 系统 框图 
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5.5.1 METAM PE SEN dé TL Cr RU s 


MILES HS] — 20 8 E ETE DI KO PLA AR SEA A, TUBE E BED E GS fU 
量 和 可 视 化 的 精度 。 为 了 保证 系统 的 灵活 性 和 适用 性 ， 三 维 重 建 时 采用 的 血管 横 截 面 图 像 可 
以 是 IVUS KR, RÆ IV - OCT 图 像 ， 或 者 二 者 融合 后 的 图 像 ， 这 取决 于 临床 图 像 采 集 情 
况 。 如 3. 9 节 所 述 ， 基 于 IVUS/IV - OCT 和 CAG 图 像 融 合 的 血管 三 维 重 建 包 括 五 个 主要 步 
DR: 图像 采集 、 图 像 预 处 理 、 血 管 腔 轴线 和 导管 回 撤 路 径 的 三 维 重建 、 确 定 各 帧 IVUS/ IV 
— OCT 图 像 的 轴 疝 位 置 和 空间 方位 以 及 管 腔 内 外 表面 的 拟 合 。 

对 管 腔 的 内 外 表面 进行 拟 合 与 绘制 ， 即 将 相 邻 的 血管 壁 模 截 面 轮 廊 连 接 起 来 ， 构 成 一 个 
封闭 的 曲面 。 由 于 血管 分 支 处 或 血管 弯曲 程度 较 大 处 的 曲率 较 大 ， 采 用 将 IVUS/ IV - OCT 
图 像 垂直 映射 到 导管 路 径 上 的 方法 会 出 现 表 面相 交 的 情况 ， 所 以 可 采用 2. 5.6 节 中 所 述 的 相 
邻 横 截 面 顶 点 融合 的 方法 解决 三 维 血管 重建 中 相 邻 横 截 面相 交 的 问题 。 

表面 绘制 一 般 可 分 为 两 大 类 : 直接 体 绘制 算法 和 基于 面 的 绘制 算法 。 直 接 体 绘制 算法 是 
应 用 视觉 原理 直接 将 体 数 据 投射 到 显示 平面 ， 通 过 对 体 数 据 的 三 维 重 建 ， 把 体 数 据 作为 整体 
直接 投射 到 图 像 平面 上 ， 以 得 到 全 局 图 像 ， 不 需要 构造 中 间 几 何 图 元 。 这 类 算法 适合 气体 、 
流体 等 无 固定 形状 的 图 像 生成 。 由 于 在 生成 每 幅 图 像 时 都 要 遍历 所 有 数据 集 ， 所 以 此 类 算法 
耗费 的 时 间 较 长 ， 不 利于 实时 交互 需要 。 面 绘制 算法 是 基于 二 维 图 像 边缘 提取 ， 由 三 维 数据 
场 构造 出 中 间 几 何 图 元 ， 通 过 几何 单元 拼接 拟 合 物体 三 维 结构 ， 借 助 计算 机 图 形 学 技术 实现 
画面 绘制 。 通 常 基于 面 的 绘制 算法 比 直接 体 绘 制 算 法 快 ， 因 为 它 只 遍历 体 数据 中 需要 提取 的 
部 分 ， 处 理 时 间 短 ， 所 以 它 能 快速 地 绘制 表面 ， 便 于 交互 控制 。 

由 于 直接 体 绘制 数据 量 特别 巨大 ， 不 利于 漫游 过 程 中 的 实时 显示 ， 而 面 绘制 可 快速 灵活 
地 进行 视点 转换 且 成 像 清晰 ， 同 时 考虑 到 在 构建 冠状 动脉 虚拟 内 宪 镜 系统 时 ， 所 利用 的 主要 
特征 是 血管 壁 轮廓 ， 只 需 表面 数据 ， 这 样 忽略 大 量 表面 下 的 体 数 据 可 节省 运算 时 间 ， 所 以 采 
用 表面 绘制 方法 进行 血管 腔 表 面 的 拟 合 更 为 适合 。 同 时 ， 前 期 图 像 分 割 后 的 血管 腔 轮 廓 已 经 
简化 成 一 系列 离散 的 轮廓 点 ， 且 每 组 轮廓 点 具有 确定 的 点 数 ， 因 而 三 角形 拼接 法 可 以 有 效 地 
结合 VRML 中 的 IndexedfaceSet (索引 面 集 ) 节点 直接 对 血管 表面 进行 三 角 划 分 。 

IndexedFaceSet 节点 的 Coord 域 列 出 构成 三 角 面 片 的 点 列 坐标 ，Coordinate 节点 的 域 值 
point 中 列 出 了 各 帧 IVUS 图 像 序列 的 血管 腔 轮 廓 点 。CoordIndex 域 的 值 提供 了 一 张 构成 多 边 
形 的 列表 ， 每 个 值 规定 了 指向 Coordinate 节点 的 索引 值 。cew 域 指示 当 从 前 面 看 时 ， 每 一 个 
面 上 的 顶点 是 逆 时 针 还 是 顺 时 针 排 列 。Solid 域 指示 用 户 是 否 可 以 看 到 任何 一 面 的 背面 。 由 
于 在 图 5-14a 中 构成 血管 腑 表面 的 三 角形 是 分 别 由 向 上 和 向 下 的 两 组 三 角形 面 片 构成 的 ， 
所 以 当 cow 域 的 值 (TRUE 或 FALSE) 设置 好 后 ， 向 上 的 三 角形 和 向 下 的 三 角形 在 构成 三 角 
面 片 时 其 顶点 的 排列 顺序 就 是 相反 的 。 假 设 P, FQ, 分 别 代 表 相 邻 两 帧 血管 轮廓 线 上 的 点 
JJ. POQ ,构成 向 上 的 三 角形 ， 其 顶点 按 顺 时 针 方 向 排列 ;0O,P，, 忆 构成 向 下 的 三 角形 ， 
其 顶点 按 逆 时 针 方 向 排列 。 这 样 就 使 得 向 上 和 向 下 的 两 组 三 角 面 片 都 可 见 ， 从 而 可 以 观察 到 
整个 血管 腔 表 面 ， 否 则 只 能 显示 一 组 (向 上 或 者 向 下 的 ) 三 角 面 片 。 图 5-14b 为 两 帧 图 像 
数据 构成 的 只 显示 一 侧 三 角 面 片 的 重 构 表面 图 。 基 于 上 述 原因 ， 要 求 CoordIndex 域 值 列表 中 
的 索引 值 对 向 上 和 向 下 的 两 组 三 角形 顶点 进行 不 同 的 排列 ， 以 使 两 组 三 角形 面 片 都 能 够 显示 
出 来 。 
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上 轮廓 线 
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Qi; Qu Qm Qi Qr- Qe Qa 
a) 





图 5-14 三 角 面 片 重 构 示意 图 
a) 向 上 和 向 下 的 两 组 三 角形 b) 一 组 三 角形 构成 的 锯齿 形 表面 


对 于 相 邻 的 两 条 轮廓 线 及 其 上 的 点 列 而 言 ， 当 不 同 点 对 应 时 ， 就 会 形成 不 同 的 形体 表 
面 ， 这 样 的 组 合 有 很 多 种 。 在 如 此 众多 的 表面 组 合 中 确定 一 种 合适 的 组 合 ， 穷 举 法 显然 不 可 
取 。 可 采用 基于 局 部 计算 和 决策 的 启发 式 算法 一 一 最 短 对 角 线 法 ， 计 算得 到 两 轮廓 线 之 
间 用 一 系列 三 角 面 片 连接 的 近似 最 优 解 ， 其 优点 是 计算 量 小 且 速 度 快 ， 并 可 得 到 很 好 的 表面 
拟 合 效果 。 


5.5.2 三 维 血 管 模型 的 交互 式 可 视 化 


VRML 提供 了 强大 的 交互 功能 ， 它 允许 用 户 以 不 同 的 方式 和 场景 进行 交互 ， 提 供 交 互 的 
这 类 节点 称 为 传感器 节点 。 它 们 是 专门 用 来 处 理 交 互 工作 的 ， 比 如 ， 接 触 传感器 ( Touch- 
Sensor) 可 用 来 响应 用 户 的 碰 触 动作 (鼠标 单 击 ) ， 接 近 传 感 器 (ProximitySensor) 可 用 来 检 
测 用 户 在 规定 区 域内 的 运动 ， 碰 撞 检 测 节 点 (Collision Node) 可 用 来 检测 物体 间 的 碰撞 冲突 
等 。 本 章 使 用 VRML 中 的 传 感 絮 节点 通过 用 户 图 形 接 口 实现 了 用 户 和 虚拟 内 舌 镜 场景 的 交 
互 式 可 视 化 。 

在 生成 三 维 数据 并 实现 了 基于 VRML 的 血管 腔 的 表面 拟 合 和 显示 之 后 ， 需 要 生成 漫游 
路 径 ， 实 现 血 管 腔 内 内 镜 漫游 式 的 观察 ， 以 及 VRML 场景 中 IVUS/IV - OCT 像素 数据 的 显示 
和 血管 形态 参数 及 血 流动 力学 参数 的 可 视 化 显示 。 

(1) 获取 漫游 路 径 

漫游 是 虚拟 内 罕 镜 系统 中 一 切 功 能 和 交互 实现 的 前 提 。 虚 拟 内 罕 镜 漫游 就 像 一 个 虚拟 相 
机 ， 沿 着 一 定 的 路 径 行进 ， 将 漫游 过 程 中 经 过 的 管 腔 内 部 结构 图 像 拍摄 并 记录 下 来 。 因 此 ， 
在 虚拟 内 舌 镜 系统 中 漫游 的 关键 就 是 找到 一 条 合适 的 漫游 路 径 。 漫 游 路 径 是 在 虚拟 内 突 镜 模 
式 下 ， 观 察 者 的 替身 在 重建 好 的 三 维 血管 腔 内 移动 观察 时 走 过 的 轨迹 ， 漫 游 路 径 的 正确 获取 
是 全 视角 、 无 抖动 漫游 的 保证 。 

可 采用 第 2. 5.5 节 中 重建 出 的 血管 腔 轴线 作为 漫游 路 径 ， 即 采用 血管 腔 中 轴 心 线 上 的 点 
构成 视点 序列 。 设 想 漫 游 中 观察 者 处 于 一 段 较为 弯曲 的 血管 段 处 ， 观 察 者 从 当前 视点 位 置 向 
下 一 个 视点 处 移动 ， 如 果 采 用 直线 位 移 且 不 发 生 视 角 的 旋转 ， 观 察 者 就 会 发 现 不 再 有 全 视角 
的 观察 ， 产生 了 视野 的 遮挡 ， 这 时 就 需要 在 此 视点 处 发 生 一 个 转动 。 所 以 为 了 在 漫游 过 程 中 
不 发 生 视 角 的 诞 挡 ， 对 于 每 个 视点 ， 都 需要 确定 其 方向 ， 计 算 其 旋转 轴 和 旋转 角 。 

VRML 中 ,视点 (Viewpoint) 节点 由 位 置 域 position 和 方向 域 orientation 确定 ， 如 


图 5-15 所 示 。 方 向 域 可 用 一 个 遵循 右手 定 则 的 三 维 矢量 数组 (PP) eR, HPP We 
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置 矢量 ,7 为 旋转 轴 ，g 为 旋转 角 。 初 始 视 点 方向 为 z 轴 负 方向 。 





原点 [0,0,0] 


图 5-15 视点 方向 示意 图 1 











设 漫游 路 径 由 于 个 视点 组 成 1P,P .PP ，d; 是 漫游 路 径 上 的 视点 P, 到 P, (i=0， 
1,…,n 一 2) 的 方向 矢量 ， 则 有 如 下 公式 : 
d =P, - P, =[ (x; -xj) "Cn - yi) zii -2)] (5-1) 
-z 是 第 i 个 视点 P, 处 的 方向 ， 公式 如 下 : 
-z -d,/ «d, | (5-2) 
rye P, 处 的 旋转 轴 ， 公 式 如 下 : 
we E dy, - dx, 
fei UT 2i E 一 =}.0| (5-3) 
C-z x -zP dx; + dy; dx; + dy; 
其 中 -z=[0,0, -1] 代 表 初 始 方 向 ， 即 z 轴 负 方向 。o,; 是 P, 处 的 旋转 角 ， 则 有 如 下 公式 : 
cosp; = - 2, -77 = —(dz,/ | d; ||) (5-4) 


对 于 具有 个 点 的 视点 序列 | Po Py. P,_1| ， 漫 游 路 径 端 点 处 的 旋转 轴 和 旋转 角 的 确定 方 
法 如 下 :2 
Ted TT, (5-5) 
9,1 =Pn-2 (5-6) 
对 应 视点 节点 定义 可 知 ，P, 的 坐标 (*,y,z) 即 为 位 置 域 的 域 值 ， 由 式 (5-1) ~ (5-4) 
计算 所 得 旋转 轴 交 的 三 维 坐标 值 和 旋转 角 ep 的 值 构成 方向 域 的 域 值 ， 控 制 视 点 在 漫游 过 程 中 
的 旋转 方向 和 角度 。 
(2) 实现 漫游 
根据 漫游 方式 的 不 同 ,分 为 自动 漫游 和 手动 漫游 两 种 方式 。 
自动 漫游 的 实现 思想 是 场景 不 变 ， 移 动 视点 的 位 置 来 改变 所 见 的 场景 内 容 。 原 理 是 将 蔡 
身 和 视点 绑 定 ， 当 场景 视点 改变 时 ， 蔡 身 的 位 置 和 方向 一 并 改变 。 漫 游 路 径 由 一 系列 的 视点 
构成 ,但 是 从 一 个 视点 直接 跳 至 下 一 个 视点 会 导致 动画 的 不 连续 ， 因 而 需要 进行 插值 ， 产 生 
顺畅 的 动画 。 自 动漫 游 的 实现 就 是 对 视点 进行 线性 插值 的 过 程 。VRML 提供 了 一 系列 的 线性 
插值 絮 ， 包 括 PositionInterpolator (位 置 插值 器 )、CoordinateInterpolator (坐标 插值 器 ) 和 
ColorInterpolator (颜色 插值 器 ) 等 。 这 些 搬 值 器 在 对 应 的 域 中 设置 一 系列 的 关键 帧 时 刻 和 对 
应 这 些 关 键 帧 的 值 ， 通 过 时 间 感 知 器 的 控制 就 可 以 进行 线性 插值 ， 从 而 实现 各 种 动画 效果 。 
视点 动画 主要 依靠 接触 感知 器 (TouchSensor) 、 时 间 感 知 屁 (TimeSensor) 、 位 置 插值 带 
( PositionInterpolator) 共同 完成 。 在 一 定 的 时 间 段 内 ， 利 用 位 置 插值 器 设 定 多 个 关键 巾 ， 控 
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制 改 变 的 输出 值 ， 最 后 再 用 ROUTE 语句 将 感知 器 、 插 值 器 和 要 控制 的 视点 连 成 一 条 通路 即 
可 ， 流 程 如 图 5-16 所 示 。TouchSensor 监测 指点 设备 〈 鼠标 和 键盘 等 ) 的 输入 ， 当 用 户 单 击 
鼠标 ， 触 发 接触 感知 器 开始 工作 ， 它 的 出 事件 touchTime 为 鼠标 按 下 的 时 间 ， 它 控制 TimeS- 
ensor 开始 工作 。 时 间 感 知 器 工作 过 程 中 ，fraction_changed 的 值 从 0 ~ 1 一 直 在 发 生 改 变 ， 表 
示 完 成 当前 周期 的 时 间 比 率 ， 这 个 比率 值 控制 选择 PositionInterpolator 的 关键 帧 ， 使 其 进行 
插值 运算 ， 完 成 位 置 值 的 不 断 改 变 ， 而 它 的 位 置 值 value_changed 控制 Viewpoint, 


PositonInterpolator 











Fraction_changed value_changed 





图 5-16 自动 漫游 视点 的 动画 流程 


自动 漫游 是 在 已 经 设置 好 的 漫游 路 径 上 进行 自动 观察 ， 为 了 方便 操作 者 自主 观察 的 需 
要 ， 还 可 设计 手动 漫游 方式 。 手 动漫 游 的 实现 要 比 自动 漫游 简单 ， 不 需要 时 间 感 知 器 的 控 
制 ， 而 是 由 操作 者 对 视点 直接 进行 控制 。 操 作者 每 操作 浏览 器 界面 上 向 右 箭头 一 次 ， 观 察 视 
野 就 移动 到 漫游 路 径 上 的 下 一 个 视点 处 。 如 此 操作 者 就 可 以 自由 地 控制 观察 速度 ， 还 可 以 依 
次 返回 到 已 观察 过 的 上 一 个 视点 处 。 

(3) Æ VRML 场景 中 显示 IVUS/IV - OCT 像素 数据 

操作 者 在 进入 虚拟 内 罕 镜 漫游 模式 后 ， 可 以 采用 手动 或 者 自动 漫游 模式 观察 血管 腔 
(包括 可 能 存在 的 斑 块 ) 的 内 部 结构 。 为 了 方便 用 户 在 指定 观察 点 处 可 随时 打开 或 关闭 在 该 
点 处 采集 的 IVUS/IV - OCT 图 像 ， 可 对 VRML 场景 中 插入 的 IVUS/IV - OCT 像素 数据 采用 半 
透明 的 显示 方式 ， 即 一 帧 IVUS/IV - OCT 图 像 中 各 像素 的 透明 度 值 不 是 同一 个 常数 ， 而 是 取 
决 于 像素 在 图 像 中 的 位 置 和 它 的 灰 度 值 。 

IVUS/IV - OCT 图 像 中 除了 血管 壁 和 斑 块 以 外 ， 其 他 结构 在 虚拟 内 镜 场景 中 都 应 该 是 不 
可 见 的 。 可 利用 对 IVUS/IV - OCT 图 像 的 二 维 分 割 结 果 ， 将 表示 管 腔 内 和 血管 壁 外 膜 以 外 回 
声 信号 的 像素 设置 为 全 透明 ， 人 允许 漫游 路 径 无 阻挡 地 穿越 这 些 区 域 。 而 对 于 诸如 管 壁 和 斑 块 
这 些 感 兴趣 区 域 ， 其 透明 度 值 取决 于 像素 的 灰 度 值 ， 例 如 ， 亮 回声 信号 表示 可 能 存在 的 斑 
块 ， 因 此 其 不 透明 度 值 设置 为 较 高 的 数值 ;图像 中 的 暗 区 表示 其 他 血管 的 管 腔 或 者 没有 产生 
回声 的 其 他 结构 ， 其 不 透明 度 值 设 为 较 低 的 数值 。 

确定 各 帧 IVUS/IV - OCT 图 像 中 的 血管 辟 外 膜 轮廓 的 空间 方位 之 后 ， 获 取 外 膜 轮廓 点 的 
三 维 坐标 ， 利 用 PointSet 节点 对 外 膜 管 腔 进 行 显示 ，point 域 值 设 为 外 膜 轮 廓 的 三 维 坐 标 ， 然 
后 使 用 PixelTexture 节点 对 外 膜 轮廓 点 设置 灰 度 值 和 透明 度 值 。 透 明度 和 灰 度 值 的 设置 使 用 
SFImage 类 型 的 域 。 在 VRML 中 ，SFImage 类 型 的 域 包含 一 个 未 经 压缩 的 二 维 灰 度 图 像 。 一 
个 SFImage 值 包含 三 类 数值 ， 首 先是 两 个 整数 ， 分 别 表示 图 像 的 宽度 和 高 度 ; 然后 是 一 个 表 
示 图 像 分 量 的 数值 (范围 是 1 ~4) ， 它 表示 图 像 是 灰 度 还 是 彩色 ， 以 及 是 和 否 包含 透明 或 半 透 
明 的 像素 ; 最 后 是 一 组 由 空格 分 隔 开 的 十 六 进 制 数 ， 每 个 数 代表 图 像 的 一 个 像素 值 。 

单 分 量 图 像 表 示 对 每 一 个 像素 点 用 一 个 字 节 的 十 六 进 制 数 表示 像素 点 的 亮度 ; 双 分 量 图 
像 使 用 两 个 字 节 ， 分 别 表示 亮度 和 透明 度 ;， 三 分 量 图 像 的 每 一 个 像素 由 三 个 字 节 组 成 ， 分 别 
表示 R、G、B 三 分 量 值 ， 四 分 量 图 像 在 三 分 量 的 基础 上 又 增加 了 一 个 透明 度 值 。 可 使 用 二 
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分 量 图 像 ， 即 使 用 SFImage 域 类 型 的 PixelTexture 节点 中 的 二 维 颜色 值 来 表示 ， 对 于 每 个 像 
素 使 用 两 个 字 节 来 表示 ， 第 一 个 字 节 表示 像素 的 亮度 ， 第 二 个 字 节 给 出 其 透明 度 。 例 如 ， 亮 
度 字 节 的 值 为 0xFF 表示 最 亮 (白色 ) 0x00 是 最 暗 (黑色 ) ， 透 明度 字 节 的 值 为 0xFF 表示 
全 透明 ， 而 0x00 是 完全 不 透明 。 

(4) VRML 场景 中 血管 量化 参数 的 可 视 化 表达 

具有 临床 参考 价值 的 血管 形态 参数 包括 血管 段 长 度 、 管 腔 容 积 、 横 截面 积 、 曲 率 和 挠 
率 、 斑 块 体积 等 ， 血 流动 力学 参数 主要 是 指 血 管 辟 受到 的 、 由 于 血 流 引 入 的 剪 应力 分 布 。 为 
了 方便 使 用 者 直观 清晰 地 了 解 血 管 形 态 参 数 ， 可 在 VRML 中 通过 建立 静态 曲线 图 和 颜色 查 
找 表 等 方法 实现 这 些 参 数 的 可 视 化 。 

此 外 ， 对 于 三 维 血 管 模型 上 的 每 个 体 元 ， 可 将 血管 壁 前 应 力 数 据 作 为 该 体 元 的 注释 值 。 
在 可 视 化 系统 中 ， 采 用 伪 彩 色 编 码 的 方法 ， 建 立 颜 色 查 找 表 ， 通 过 对 三 维 血管 壁 的 节点 进行 
顶点 着 色 ， 直 观 表示 每 个 体 元 受到 的 剪 应 力 大 小 。 

(5) 用 户 图 形 接口 

简明 清晰 、 方 便 灵活 并 且 操 控 性 强 的 操作 界面 是 虚拟 内 帘 镜 系统 的 重要 组 成 部 分 。 可 在 
VRML 环境 中 设计 开发 一 个 用 户 控制 面板 ， 使 其 完成 以 下 功能 : 可 随时 开启 和 关闭 控制 面 
W, 并 且 开 启 时 以 尽量 不 遮挡 目标 场景 为 原则 ; 虚拟 观察 者 沿 漫游 路 径 前 进 时 ， 用 户 可 在 某 
个 视点 处 在 不 同 的 显示 模式 之 间 进 行 切 换 ， 例 如 按照 正确 的 方向 和 位 置 显示 在 该 点 获取 的 
IVUS/IV - OCT 图 像 ， 或 者 仅 显 示 该 点 处 的 管 腔 表 面 (可 同时 开启 或 关闭 半 透 明 的 IVUS/IV 
-OCT EVR), 或 者 显示 完成 了 彩色 编码 (表示 量化 测量 结果 ) 的 管 腔 表面 等 ， 用 户 可 以 随 
时 进入 或 退出 虚拟 内 镜 的 观察 模式 ， 显 示 重 建 后 血管 段 的 整体 外 观 ， 或 者 切换 为 长 轴 纵 切 视 
图 ;可 调整 漫游 的 速度 和 方向 ， 虚 拟 观察 者 可 在 管 腔 内 的 任意 位 置 停留 。 

用 户 控制 面板 分 为 两 种 模式 : 内 罕 镜 观 
察 模 式 和 虚拟 漫游 模式 。 在 内 罕 镜 观察 模式 
下 ， 用 户 可 以 选择 观察 血管 三 维 模型 、 血 管 
形态 参数 和 血 流 动力 学 参数 ， 还 可 以 进入 自 
动漫 游 和 手动 漫游 状态 。 在 虚拟 漫游 模式 ope 
下 ， 观 察 者 可 以 随时 开启 和 关闭 控制 面板 、 视点 
调 取 所 在 位 置 处 的 IVUS/IV - OCT 图 像 、 调 
整 漫 游 速度 以 及 退出 观察 血管 模型 外 观 等 。 
控制 面板 层次 示意 图 如 图 5-17 Bron, 将 
VRML 场景 分 为 三 层 : 可 见 组 件 (如 血管 模 
型 )、 代 理 模型 1 (鼠标 单 击 激活 控制 理 
板 ) 、 代 理 模型 2 (鼠标 移出 关闭 控制 面板 )， 每 层 实现 不 同 的 功能 。 可 见 组 件 是 VRML 场 
景 显示 的 三 维 血管 模型 ， 代 理 模型 1 实现 控制 面板 的 激活 ， 代 理 模型 2 实现 控制 面板 的 关 
闭 。 将 控制 面板 代理 器 的 中 心 定 位 在 漫游 轨迹 上 ， 并 使 其 位 于 视点 前 景 方向 的 前 方 固定 距 
离 ， 使 得 代理 模型 在 漫游 过 程 中 随 着 用 户 视点 的 移动 而 向 前 推移 。 代 理 模 型 一 直 处 于 观察 者 
的 正 前 方 ， 用 户 单 击 图 像 中 心 操作 代理 模型 ， 激 活 或 者 关闭 控制 面板 。 控 制 面板 的 默认 值 是 
关闭 的 ， 只 有 当 在 漫游 中 需要 退出 漫游 模式 并 调 出 所 在 位 置 处 采集 的 IVUS/IV - OCT 图 像 或 
者 调整 漫游 速度 时 ， 操 作 鼠 标 单 击 为 控制 面板 设置 的 专用 代理 模型 1， 才 激活 控制 面板 。 
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图 5-17 控制 面板 层次 示意 图 









































































































































每 个 场景 之 间 是 通过 Anchor 节点 将 两 个 VRML 文件 连接 起 来 的 ， 实 现 相互 之 间 的 跳 转 。 
例如 ， 由 主 控制 面板 进入 自动 漫游 模式 下 ， 在 主 控制 面板 场景 中 建立 进入 自动 漫游 场景 的 
Anchor 节点 ， 将 定义 AUTOFLY 的 VRML 程序 作为 定义 为 AUTO 的 Anchor 节点 的 子 节点 即 
Hf, Anchor 节点 包含 了 该 节点 指向 的 URL， 即 说 明 要 装 和 人 文件 的 路 径 。 在 主 控制 面板 场景 
中 ， 利 用 同样 的 方法 可 以 定义 MANUAL (手动 漫游 ) 等 Anchor 节点 模块 。 


5.6 虚拟 支架 植 入 


如 1.3 WATR, PTCA 术 是 目前 治疗 冠 心病 的 主要 手术 方法 ， 其 中 被 用 来 植 人 血管 内 、 
并 撑 开 血管 的 管 网 状 金属 或 其 他 材质 的 支持 物 就 是 血管 支架 。1964 年 Dotter 5677 86 — Uc I8] 
述 了 血管 内 支架 (Endovascular Stent, EVS) 的 概念 ，1969 年 他 们 首次 应 用 金属 环 在 猪 的 血 
管内 做 了 血管 支架 手术 ， 并 取得 了 成 功 * 。1983 年 锦 詹 合金 也 被 用 于 制作 血管 支架 的 材 
TOU 。 首 例 冠 状 动脉 支架 手术 是 在 1987 年 由 美国 人 Sigwart °°) 实施 并 取得 了 完美 效果 。 
如 图 5-18 所 示 ， 通 常 将 血管 支架 安装 在 球赛 导管 装置 上 ， 在 X 射线 造影 录像 的 监视 
下 ， 通 过 股 动脉 或 梯 动脉 穿刺 将 球 时 导管 装置 输送 到 冠状 动脉 狭窄 病变 处 ; 然后， 在 体外 将 
球 经 导管 末端 的 球 填 充气 胀 开 ， 继 而 撑 开 支架 迫使 狭窄 处 的 血管 腔 开 放 ， 以 增 大 血管 内 径 ， 
使 血液 能 正常 通过 血管 ， 接 着 ， 将 支架 撑 在 已 被 扩张 的 狭窄 处 ， 防 止 其 回 缩 ; 最 后 ， 撤 出 球 
时 装置 ， 血 管 文 架 则 被 永久 地 固定 在 已 经 被 扩张 的 动脉 狭窄 处 ， 达 到 支撑 狭 罕 血管 、 保 持 血 
流通 畅 的 目的 。 应 用 血管 内 支架 植 人 术 可 使 狭窄 或 闭塞 的 血管 再 通 ，PTCA 具有 创伤 小 、 恢 
复 快 、 并 发 症 少 、 死 亡 率 低 等 优势 ， 尤 其 是 在 治疗 大 动脉 血管 痛 方 面 ， 其 治疗 效果 可 与 传统 
的 外 科 手 术 相 媲美 。 目 前 经 皮 腔 内 血管 成 形 术 在 冠 心病 、 颅 内 动脉 瘤 、 缺 血性 脑 血 管 疾病 以 
及 周围 血管 疾病 的 治疗 中 得 到 了 广泛 应 用 ， 并 已 扩展 到 胆道 、 气 管 、 消 化 道 等 领域 。 
未 充气 膨胀 的 
球 圳 导管 和 支架 充气 膨胀 的 


球 圳 导管 和 
支架 
































植 和 的 支架 
植 入 支架 前 
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图 5-18 ”血管 内 支架 植 入 示意 医 

a) 文 架 植 和 人 血管 的 对 比 示 意图 b) 支架 植 人 术 示 意 医 

临床 实验 证 明 ， 血 管 支 架 术 可 以 大 大 降低 介入 治疗 产生 的 急性 并 发 症 等 ,但 是 在 植 入 六 

架 的 过 程 中 ， 可 能 会 对 血管 壁 造成 损伤 ， 并 且 血 管 在 支架 的 长 期 牵 拉 作用 下 可 能 会 导致 内 膜 

增生 ， 引 发 更 严重 的 血管 再 狭窄 等 问题 。 如 何 选择 合适 材料 和 尺寸 、 植 和 方式、 支架 的 准确 
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据 X 射线 血管 造影 或 者 CT 血管 造影 (CTA) 图 像 ， 利 用 一 些 二 维 分 析 技 术 来 估算 血管 的 病 
变 程度 以 及 选择 所 需 支 架 的 型 号 。 但 是 造影 或 CTA 图 像 所 提供 的 空间 信息 非常 有 限 ， 不 能 
真实 反映 血管 及 其 病变 的 实际 情况 ， 而 且 测量 结果 都 受到 医师 主观 因素 的 影响 ， 势 必 为 准确 
估计 所 用 支架 的 型 号 带 来 困难 ， 而 依据 二 维 图 像 生成 的 三 维 血 管 模型 可 为 支架 植 人 和 支架 术 
后 分 析 提 供 有 利 的 依据 。 

根据 以 上 不 足 和 临床 应 用 的 实际 需求 ， 人 们 开始 探索 开发 虚拟 支架 植 人 系统 。 在 虚拟 内 
镜 的 视角 下 ， 模 拟 支架 植 人 手术 的 过 程 。 其 工作 过 程 是 : 首先 ， 建 立 一 个 虚拟 支架 库 ， 列 出 
各 种 型 号 的 支架 ， 操 作者 可 根据 管 腔 和 斑 块 的 形态 参数 测量 结果 ， 从 支架 库 中 选择 合适 的 支 
AR. 然后 ,在 虚拟 内 镜 的 观察 模式 下 ， 将 带 有 球赛 和 支架 的 虚拟 导管 放 入 重建 出 的 三 维 血 管 
模型 中 ,使 导管 在 血管 腔 内 前 行 ， 到 达 阻 塞 位 置 中 部 后 停 下 ， 给 导管 末端 的 球 圳 充气 ， 使 得 
球 洁 膨胀， 同时 撑 开 附 于 球 圳 上 的 支架 ， 支 架 贴 辟 后 ， 再 给 球赛 排 气 ， 撤 出 导管 和 球 考 ， 完 
成 整个 支架 植 人 手术 的 模拟 过 程 。 该 虚拟 手术 可 在 待 行 支架 植 人 术 的 血管 腔 狭 窄 部 位 直观 地 
展示 支架 放置 的 效果 ， 比 如 放置 的 部 位 、 支 架 的 长 度 和 直径 是 否 得 当 、 支 架 与 血管 壁 是 否 贴 
合 等 ， 可 以 反复 更 换 支 架 直 至 型 号 合适 。 对 于 动脉 瘤 ， 在 进行 虚拟 支架 手术 后 ， 不 仅 可 以 展 
示 支 架 在 瘤 内 的 上 述 各 种 情况 ， 而 且 还 可 以 清楚 地 显示 瘤 腔 的 大 小 ， 使 初次 植 人 微 弹簧 圈 的 
选择 变 得 更 为 简单 易 行 。 该 虚拟 手术 可 作为 支架 植 人 的 术 前 参考 ,保证 手术 取得 良好 的 治疗 
效果 ， 同 时 也 可 应 用 于 对 医务 人 员 和 介入 治疗 医师 的 培训 和 教学 中 。 

虚拟 支架 植 人 技术 作为 虚拟 内 罕 镜 系统 的 一 种 ， 是 随 着 PTCA 手术 的 成 功 进行 而 发 展 起 
来 的 。 模 拟 支 架 植 入 的 概念 是 在 文献 [40] 中 提出 的 ， 当 时 主要 集中 于 对 手术 针 和 导管 插 
人 血管 腔 内 的 模拟 。 此 后 提出 的 Medls - V^" 系统 用 可 视 化 的 虚拟 内 突 镜 来 进行 主动 脉 支架 
手术 前 的 规划 。 首 先 ， 自 动 提取 血管 腔 中 心 线 ; 然后 ， 沿 着 管 腔 中 心 线 植 和 虚拟 支架 ; 最 
后 ， 以 交互 方式 调整 支架 的 长 度 和 直径 。Geodesic 系统 [名 汇集 了 自动 和 半自动 的 图 像 分 割 
工具 ， 并 结合 网 格 生 成 工具 来 建立 特定 病人 的 血管 模型 ， 用 于 进行 手术 计划 ， 例 如 模拟 支架 
植 人 、 模 拟 血 流 过 程 等 。 接 下 来 的 几 年 ， 对 虚拟 支架 植 人 手术 的 研究 大 范围 展开 了 ， 其 中 德 
国 马尔 堡 大 学 和 西门 子 医 疗 系统 集团 在 模拟 支架 植 人 手术 的 研究 中 处 于 领先 地 位 ， 已 经 共同 
研发 出 针对 主动 脉 瘤 和 主动 脉 狭窄 的 术 前 CT 图 像 分 析 、 术 中 不 同 厂家 支架 的 模拟 及 术 后 支 
架 位 移 内 漏 情况 跟踪 的 一 整套 系统 “:。 法 国 国 家 科学 研究 中 心 与 哥伦比亚 洛斯 安第斯 大 学 
采用 对 比 增强 的 磁 共 振 技 术 ， 应 用 自主 开发 的 Maracas 软件 对 图 像 进行 分 割 ， 开 发 了 一 套 模 
拟 非 分 叉 支架 植 人 的 系统 “: 。 日 本 京都 大 学 在 模拟 支架 植 人 手术 的 术 前 和 术 中 的 图 像 处 理 
方面 进行 了 深入 研究 。 此 外 ， 研 究 者 们 还 利用 有 限 元 分 析 法 对 植 人 血管 内 的 支架 进行 了 
力学 分 析 和 研究 ， 以 改进 支架 的 材料 和 结构 特性 “”: 。 国 外 也 有 公司 开发 出 集成 虚拟 支架 
选择 程序 的 商用 软件 ， 如 飞利浦 INTEGRIS 3D - RA 工作 站 。 国 内 的 中 国 科学 院 深 圳 先进 技 
术 研 究 院 、 北 京 思 创 贯 宇 科技 开发 有 限 公 司 “ 沾 、 四 川 大 学 华西 医院 神经 外 科 和 南充 市 中 心 
医院 等 都 在 虚拟 器 械 的 应 用 方面 进行 了 研究 。 

目前 ， 虚 拟 支 架 植 人 系统 在 治疗 主动 脉 瘤 和 主动 脉 狭窄 疾病 上 的 应 用 比较 广泛 ， 主 要 是 
采用 由 CT 血管 造影 (CTA) 或 磁 共 振 冠 脉 造影 (MRCA) 采集 到 的 容积 数据 作为 数据 源 。 
因此 可 以 采用 基于 CT 或 MR 图 像 数 据 的 通用 虚拟 内 突 镜 系统 ， 此 种 系统 只 需要 导入 分 割 后 
的 冠 脉 血管 切片 容积 图 像 数 据 即 可 。 但 是 由 于 心脏 的 剧烈 周期 跳动 和 心脏 及 周边 血管 的 复杂 
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结构 ， 所 以 对 图 像 的 分 辨 率 要 求 很 高 。 

虚拟 支架 植 人 系统 的 开发 包括 建立 虚拟 支架 库 、 查 看 及 选择 文 架 和 模拟 支架 植 人 过 程 三 
个 部 分 。 建 立 虚拟 支架 库 是 对 目前 在 售 的 各 类 支架 在 VRML 环境 中 进行 建 模 。 查 看 及 选择 
支架 部 分 属于 图 形 用 户 接口 ， 供 用 户 了 解 各 类 支架 并 进行 合适 支架 的 选择 。 模 拟 支 架 植 人 过 
程 包括 将 支架 移 人 血管 中 的 合适 位 置 、 球 喜 撑 开支 架 、 球 宫 放 气 及 撤 出 球赛 装置 四 个 部 分 。 
下 面 分 别 对 其 进行 详细 介绍 。 


5.6.1 建立 虚拟 支架 库 


(1) 血管 支架 的 技术 性 能 及 分 类 

血管 支架 是 一 种 医疗 高 值 耗材 ， 从 1997 年 出 现 至 今 已 经 发 展 到 第 三 代 。 第 一 代 支 架 是 
EBRR, 第 二 代 是 镀膜 支架 ， 第 三 代 是 可 溶性 支架 。 到 目前 为 止 , 第 三 代 支 架 技术 发 展 尚 
未 成 熟 ， 占 据 市 场 主导 地 位 的 仍 是 第 二 代 镀 膜 支 架 。 近 年 来 ， 有 多 种 材料 的 血管 内 支架 应 用 
于 临床 ， 且 取得 了 显著 疗效 。 截 止 到 2012 年 ， 冠 脉 支架 的 全 球 巨头 生产 厂家 有 强生 公司 、 
波士顿 科技 和 美 敦 力 ， 国 内 具有 竞争 力 的 企业 为 北京 乐 普 、 上 海 微 创 、 北 京 安泰 生物 、 北 京 
华 医 圣 科 技 等 。 

血管 支架 的 技术 性 能 主要 包括 生物 相 容 性 、 机 械 力学 性 、 抗 腐蚀 性 和 血液 相 容 性 。 其 
中 ， 组 织 相 容 性 和 血液 相 容 性 是 任何 需要 植 人 人 体内 的 医疗 器 件 的 首要 技术 指标 。 既 不 能 对 
人 体 产生 明显 副作用 ， 又 不 能 因为 与 人 体 组 织 直接 接触 影响 性 能 或 缩短 寿命 ， 机 械 力 学 特性 
主要 包括 径 向 支撑 力 、 表 面 覆 盖 率 、 支 架 伸展 性 和 支架 纵向 缩短 率 ; 腐蚀 性 会 影响 机 体 的 新 
陈 代谢 。 

通常 依据 展开 方式 、 材 质 和 形状 等 对 血管 支架 进行 如 下 分 类 ， 

1) 按照 在 血管 内 的 扩展 方式 可 分 为 自 展 式 (也 称 自 膨胀 性 支架 ) 和 球 填 扩张 式 两 种 ， 
如 图 5-19 TAS, BREED SEX SIR TERE Ft AM Ae AE ETE, PREETI US. LRS 
持 扩张 后 的 状态 ， 如 图 $-19a 所 示 ， 其 自身 无 弹性 ， 依 靠 球 直 扩张 到 一 定 径 值 而 贴 附 于 血 
管内 。 自 展 式 支架 由 具有 记忆 性 的 材料 制 成 ， 在 展开 的 情况 下 制造 ， 然 后 被 缩小 固定 在 输送 
装置 上 ， 从 输送 装置 中 释放 出 来 后 回 到 原来 状态 ， 如 网 5-19b 所 示 ， 自 展 式 支 架 有 Z 型 支 
架 及 网 腿 状 的 支架 等 ， 其 可 在 血管 内 自行 扩张 。 


Stent with Balloon Angioplasty 

















Artery Plaque 








xpanded Stent 





FA5-19 按 扩张 方式 的 支架 分 类 
a) 球 蝇 扩张 式 b) 自 展 式 
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2) HRA BT AT OPN IR SCAR, FRA WSR, REALE, ZW SCRA BUN ESR E, dm 
属 支 架 (包括 316L 不 锈 钢 支 架 、 镍 支架 、 钥 支架 等 ) 应 用 于 临床 治疗 后 取得 了 令 人 瞩目 的 
疗效 ,但 易 导致 血栓 形成 ， 再 狭窄 率 高 ， 造 成 血管 壁 损伤 等 。 理 想 的 金属 血管 支架 应 与 血管 
功能 的 修复 时 间 一 致 ， 镁 基 合 金 和 铁 基 合 金 可 降解 ， 且 具有 较 好 的 血管 支撑 力 ， 有 效 地 减少 
支架 再 狭窄 。 针 对 金属 支架 的 不 足 ， 目 前 已 经 研制 开发 出 覆 膜 支架 和 生物 材料 支架 。 

3) 按照 表面 处 理 情况 可 分 为 裸露 型 、 涂 层 型 和 禾 膜 型 。 裸 露 型 表面 仅 作 抛 光 处 理 ; DR 
层 型 在 金属 表面 涂 以 肝素 、 氧 化 钛 等 物质 ， 有 覆 膜 型 即 在 金属 支架 外 表 覆 以 可 降解 或 不 可 降解 
的 聚合 物 薄 膜 。 

4) 按照 功能 可 分 为 单纯 支撑 型 支架 和 治疗 型 支架 ， 治 疗 型 支架 包括 在 支架 外 表 涂 带 药 
物 或 利用 支架 外 的 覆 膜 携带 治疗 物质 的 支架 或 放射 性 支架 。 

5) 按 支架 的 形状 ， 可 分 为 线圈 状 、 回 形 环 状 、 丝 线 编织 状 、 封 闭 单元 式 连 续 环形 和 开 
放 单 元 式 连 续 环 形 五 类 ， 如 图 5-20 所 示 。 
































5-20 按 支架 形状 分 类 的 支架 
a) 线圈 状 b) MEIR c) 丝线 编织 状 d) 封闭 单元 式 连 续 环形 e) 开放 单元 式 连续 环形 
(2) 在 VRML 环境 中 建立 虚拟 支架 库 
由 于 VRML 本 身 对 材质 不 敏感 ， 所 以 主要 模拟 按照 结构 形状 分 类 的 支架 。 理 论 上 来 讲 ， 
每 种 支架 都 可 抽象 为 用 线 连接 三 维 空间 中 对 应 的 点 ， 构 成 的 封闭 图 形 称 为 支架 的 基本 组 成 单 
元 ， 然 后 再 由 这 些 基本 组 成 单元 通过 平移 、 旋 转 得 到 整个 支架 ， 一 个 完整 支架 的 形成 过 程 ， 
如 图 5-21 所 示 。 



































图 5-21 支架 形成 过 程 示意 图 
a) 基本 组 成 单元 的 前 视图 b) 左 视图 c) 完整 支架 
VRML 提供 了 点 (PointSet) 、 线 (IndexedLineSet) 及 面 节 点 (IndexedFaceSet) ， 通 过 将 
三 维 空间 坐标 点 连 成 线 、 再 将 线 组 合成 面 ， 可 以 得 到 各 种 想 要 的 造型 。 但 是 IdexedLineSet 
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节点 没有 提供 设置 线 粗细 的 接口 域 ,， EE Sh) A LEY SCR SSO EE, a 
图 5-21 所 示 。VRML 还 提供 了 一 些 用 于 创建 特殊 造型 的 节点 ， 如 挤 出 面 节 点 (Extrusion ) 
适 于 高 效 建造 管状 和 弯曲 的 对 象 ， 通 过 Extrusion 节点 可 以 构造 出 支架 的 基本 组 成 单元 。 
Transform 节点 用 于 造型 的 平移 、 旋 转 、 缩 放 变 换 Mum 

等 ， 它 的 translation 域 指定 了 基本 组 成 单元 在 三 维 空 
间 坐 标 中 平移 的 距离 rotation 域 说 明了 平移 后 的 旋 At LS 
转角 度 。 通 过 Transform 节点 将 支架 基本 组 成 单元 平 LR UL. 
移 、 旋 转 后 得 到 整个 支 架 。 但 是 采用 这 种 方法 形成 7 0L 

的 支架 ， 其 各 个 基本 组 成 单元 是 相互 分 立 、 无 联系 
的 ， 在 移动 支架 的 过 程 中 ， 各 个 基本 组 成 单元 会 相 
互 分 离 ， 如 图 5-22 所 示 。 可 将 脚本 语言 与 VRML 
语言 结合 ， 利 用 脚本 语言 中 的 数学 函数 完成 挤 出 剖面 、 状 线 的 设置 和 三 维 坐标 点 的 采集 ， 
使 支架 浑然 一 体 ; E VRML 中 只 需 设置 疹 线 的 直径 和 整体 支架 的 长 度 即 可 。 如 此 ,不仅 
省 去 大 量 的 VRML 代码 ， 而 且 支 架 参 数 更 易 修 改 ， 造 型 更 灵活 易 控制 ， 最 终 的 实验 结果 
如 图 5-23 所 示 。 





ee 


图 5-22 支架 在 移动 过 程 中 相互 分 离 


mm ep ch 








g) h) 

图 $-23 Æ VRML 环境 中 建立 的 几 种 虚拟 支架 

a) 丝线 编织 状 1 b) 丝线 编织 状 2 c) 连续 环形 1 d) 独立 环形 
e) 线圈 状 f) 回 形 环 状 g) 连续 环形 2 h) 连续 环形 3 
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5.6.2 查看 及 选择 支架 


查看 及 选择 支架 属于 图 形 用 户 接 口 的 一 部 分 。 在 进行 模拟 手术 前 ， 操 作 人 员 可 选择 并 查 
看 相关 支架 ， 了 解 支架 的 规格 参数 ， 如 图 $-24 所 示 。HTML 语言 用 于 整个 图 形 用 户 接 口 框 
架 的 显示 ; JSP (Java Server Pages) 页 面 用 于 查看 支架 信息 及 选择 支架 信息 的 提交 和 响应 ; 
最 后 HTML 与 VRML 语言 结合 实现 文 架 信 息 的 图 文 显示 ， 并 且 可 以 查看 支架 的 三 维 立 体 
图 形 。 

VRML 对 数据 库 的 访问 方法 有 三 种 : 一 是 将 VRML 的 锚 节 点 (Anchor) 5 HTML 页 面 结 
合 访问 数据 库 ，HTML 语言 做 主体 框架 ，JSP 接收 信息 并 响应 ， 查 看 结果 以 HTML 和 VRML 
图 文 并 茂 的 形式 展示 出 来 ，HTML 展示 支架 信息 的 文字 介绍 ，VRML 用 于 显示 支架 的 三 维 立 
体 图 像 ， 二 是 利用 VRML 的 Anchor 市 点 传送 固定 参数 直接 访问 数据 库 ， 三 是 通过 VRML I 
本 节点 (Script) 访问 数据 库 。 图 5-24 使 用 的 是 第 一 种 方法 。 
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图 5-24 支架 查看 结果 
a) 支架 1 b) 支架 2 








5.6.3 模拟 支架 植 人 


如 5.5.2 节 所 述 ， 漫 游 成 功 的 关键 是 找到 一 条 合适 的 漫游 路 径 ， 可 采用 血管 腔 轴线 作为 
漫游 路 径 。 模 拟 支 架 植 和 模块 主要 包括 支架 漫游 到 血管 内 的 病变 位 置 、 球 圳 撑 开 支架 、 球 寺 
放 气 和 球 吉 装置 撤 出 血管 四 个 部 分 。 

(1) 支架 的 漫游 

根据 虚拟 内 罕 镜 漫游 方式 的 不 同 ， 模 拟 支架 植 人 系统 分 为 自动 漫游 植 人 和 手动 漫游 植 人 
两 种 方式 。 自 动漫 游 的 实现 思想 是 场景 固定 ， 通 过 改变 蔡 身 视点 的 位 置 来 实现 所 见 场景 内 容 
的 变化 。 相 对 而 言 ， 手 动漫 游 的 实现 要 比 自动 漫游 简单 ， 不 需要 时 间 感 知 器 的 控制 ， 而 是 由 
操作 者 对 视点 直接 进行 控制 。 操 作者 每 单 击 浏览 絮 界 面 上 向 右 第 头 一 次 ， 观 察 视野 就 移动 到 
漫游 路 径 上 的 下 一 个 视点 处 。 如 此 操作 者 就 可 以 自由 地 控制 观察 速度 ， 还 可 以 依次 返回 到 已 
观察 过 的 上 一 个 视点 处 。 图 5-25 为 按照 漫游 视点 序列 的 顺序 ， 截 取 的 血管 内 支架 及 其 输送 
设备 在 血管 腔 内 自动 漫游 过 程 中 的 几 帧 图 像 。 漫 游 中 可 以 进行 漫游 速度 的 设置 ， 调 整 漫游 画 
面 显 示 的 快慢 。 

(2) 支架 的 后 续 处 理 

支架 漫游 到 血管 腔 内 合适 的 位 置 后 ， 还 需 球 窒 撑 开支 架 、 球 宫 放 气 、 撤 出 球 宫 和 撤 出 导 
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图 5-25 虚拟 支架 植 人 过 程 
a) 视角 1 b) 视角 2 


丝 等 步骤 来 最 终 完成 支架 植 人 手术 的 模拟 。 图 5-26 是 支架 漫游 到 血管 内 的 目标 位 置 后 的 截 
图 画面 ， 图 中 有 四 个 按钮 “expand” “deflate”, “remo_bal” 和 “remo_wire”， 分 别 代 表 球 
SEPT SCAR PREETI. 、 撤 出 球 宫 和 撤 出 导 丝 。 单 击 “expand” 按 钮 ， 其 对 应 的 感知 传感器 
打开 继而 触发 时 钟 开始 工作 ,通过 路 由 语句 使 气 圳 压迫 支架 沿 着 位 置 插值 器 上 的 路 径 开始 膨 
胀 直到 支架 与 血管 壁 接触 ; 同 理 ， 单 击 “deflate” 按钮 ， 球 圳 开始 放 气 ， 直 到 回 到 膨胀 之 前 
的 状态 ; 单 击 “remo_ball” 和 “remo_wire” 按 钮 分 别 使 球 吉 装置 和 导 丝 沿 着 漫游 进来 的 路 
径 撤 出 血管 之 外 。 图 5-27 分 别 是 这 几 个 状态 的 截图 ， 最 后 支架 被 放置 在 血管 内 合适 的 位 
置 。 在 支架 上 设置 平面 传感器 (planeSensor) 和 球体 传 感 需 (sphereSensor) ， 通 过 设置 这 两 
个 传感器 内 的 位 置 区 间 节 点 ， 还 可 以 对 支架 的 位 置 进行 微调 ， 直 到 状态 最 合适 为 止 。 
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图 5-26 支架 在 血管 内 的 最 终 位置 苓 图 


5.6.4 血管 支架 与 血管 壁 交 互 的 有 限 元 分 析 


支架 植 和 后 血管 的 再 狭窄 问题 与 血管 内 局 部 生物 力学 环境 息息相关 。 在 支架 植 入 病人 体 
内 之 前 ， 支 架 的 膨胀 、 膨 胀 过 程 中 的 弹性 回 缩 、 支 架 长 度 的 缩短 率 及 由 支架 与 血管 壁 的 交互 
引起 的 血管 壁 剪 应 力 的 变化 等 问题 ， 都 不 能 预先 准确 确定 。 临 床 实验 表明 ， 不 同 的 支架 植 人 
使 血管 具有 不 同 的 狭窄 率 “”  ， 大 量 的 实验 也 在 致力 于 研究 球赛 扩张 支架 和 自 膨胀 支架 在 膨 
胀 过 程 中 球 吉 和 支架 的 机 械 行 为 ”* 。 实 际 上 无 论 是 支架 植 人 过 程 中 支架 结构 刺 穿 血管 或 
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图 5-27 模拟 支架 植 入 结果 图 
a) IREF b) REMA o) HUH ERIE d) 撤 出 导 丝 


是 支架 过 度 膨 胀 ， 都 会 影响 血管 的 狭窄 度 ， 因 此 血管 再 狭窄 问题 与 支架 的 植 入 和 设计 密切 
相关 。 

从 生物 力学 和 材料 学 的 角度 来 讲 ， 对 支架 与 血管 辟 的 交互 分 析 存 在 以 下 难点 从 支架 的 
设计 方面 来 看 ， 支 架 能 否 灵活 地 沿 着 导 丝 到 达 血 管 病变 部 位 ， 能 否 撑 开 由 斑 块 堵塞 了 的 血 
管 ， 刚 度 能 否 支 撑 住 血 管 壁 对 它 的 压力 ， 展 开 后 要 有 最 小 的 纵向 收缩 ， 扩 张 过 程 中 支架 与 血 
管 组 织 之 间 要 有 最 小 的 剪 切 应 力 ; 从 血管 方面 来 看 ， 血 管 的 材料 属性 比较 复杂 ， 具 有 超 弹 性 
和 粘 弹性 的 性 质 ， 从 血 流 方面 来 看 ， 血 流 对 支架 存在 影响 。 

随 着 计算 机 硬件 技术 的 发 展 ， 有 限 元 分 析 成 为 了 模拟 血管 和 支架 力学 性 质 的 有 效 工 
具 ， 可 在 完成 YRML 环境 中 模拟 支架 植 入 过 程 的 基础 上 ,利用 ANSYS 有 限 元 分 析 软 件 ， 
导 和 人 重建 出 的 三 维 血管 及 支架 模型 ， 采 用 静 力 学 模块 对 血管 及 支架 的 交互 力学 特性 进行 
数值 模拟 ， 测 量 支 架 植 人 血管 后 的 相关 力学 参数 ， 直 观 观测 支架 及 血管 壁 的 受 力 及 支架 
的 形变 情况 。 

由 于 人 体 组 织 和 支架 的 复杂 性 ,模拟 从 支架 植 入 血管 到 球 嘻 撑 开 支架 ， 再 到 分 析 支 
架 与 血管 壁 的 交互 作用 是 一 项 非常 复杂 的 任务 ， 其 难点 主要 包括 : 支架 具有 复杂 的 网 
状 结构 ， 会 给 边界 条 件 的 确定 带 来 困难 ; 支架 所 受 的 实际 载荷 是 连续 变化 的 ， 且 这 种 变化 
是 非 线性 的 ; 支架 在 变形 过 程 中 存在 弹性 和 塑性 共存 的 阶段 ; 由 于 支架 体积 微小 ， 实 验 验证 
较为 困难 ;难以 确定 球 早 与 支架 、 支 架 与 血管 壁 之 间 的 接触 摩擦 ; 支架 扩张 变形 同时 具有 几 
何 非 线 性 和 接触 高 度 非 线 性 ， 对 支架 扩张 过 程 变形 机 理 的 研究 比较 困难 ; 在 支架 扩张 过 
程 中 ， 血 液 的 流动 会 直接 作用 于 支架 和 血管 壁 ， 势必 对 支架 的 应 力 和 血管 壁 的 应 变 产生 


影响 。 
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到 目前 为 止 ， 越 来 越 多 的 研究 者 致力 于 研究 支架 植 人 手术 后 血管 的 受 力 情况 。 例 如 ， 
Holzapfel 等 5 建立 了 一 个 完整 的 三 维 支架 结构 模型 ， 但 是 没有 说 明 血 管 的 组 织 结构 。Rogers 
等 "中 研究 了 支架 植 人 过 程 中 球 吉 和 血管 之 间 的 交互 作用 ， 结 果 表 明 球 吉 的 扩张 和 支架 结构 
及 球 宫 的 柔顺 性 都 会 影响 球 宫 和 血管 组 织 之 间 的 接触 压力 ， 但 是 该 研究 仅 限 于 二 维 情况 ， 且 
血管 组 织 使 用 的 是 线 弹 性 材料 。Prendergast °°! 估算 了 组 织 脱 垂 和 血管 壁 的 前 应力， 但 只 
应 用 了 支架 的 一 个 基本 三 维 单元 ， 不 能 反映 整体 支架 对 血管 的 影响 。 

Se ER, FPR -XAR -血管 壁 的 三 维 类 合计 算 过 程 非常 复杂 ， 需 要 对 其 进行 简化 
处 理 ， 例 如 : 设置 动脉 血管 壁 材料 属性 为 超 弹 性 材料 ， 且 不 可 压缩 ;忽略 血 流 对 分 析 的 影 
响 ; 加 载 于 球 洁 内 壁 的 力 为 线性 增 大 ， 线 性 减 小 ; 接触 类 型 设 定 为 摩擦 接触 ， 这 种 接触 类 型 
可 以 处 理 接触 面 之 间 的 相对 微小 位 移 ; 球 喜 、 文 架 及 血管 壁 的 重力 忽略 不 计 ; 忽略 温度 对 分 
析 结 果 的 影响 。 

使 用 ANSYS Workbench 工作 平台 分 析 支 架 置 人 血管 后 支架 与 血管 壁 的 相互 作用 力 ， 实 
际 上 是 求解 两 个 物体 之 间 的 接触 非 线 性 问题 。 在 进行 实际 分 析 时 ， 可 通过 Analysis Systems 
下 的 Static Structural 模块 进行 添加 ， 如 图 5-28 所 示 。 
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到 5-28 Static Structural 模块 





在 用 ANSYS 分 析 血 管 支架 与 血管 壁 之 间 的 受 力 之 前 ， 首 先 要 将 支架 和 血管 模型 离散 化 ， 
形成 可 计算 的 网 格 单元 ， 并 确定 单元 网 格 的 节点 位 置 和 该 节点 代表 的 控制 体积 。 生 成 网 格 的 
好 坏 直 接 影响 到 分 析 求 解 的 结果 ， 如 果 网 格 划 分 过 于 稀疏 ， 求 解 精度 将 会 下 降 ， 如 果 网 格 划 
分 过 密 ， 又 会 使 求解 速度 降低 。 同 时 ， 网 格 划分 算法 也 会 对 求解 结果 造成 影响 。 由 于 血管 的 
复杂 形状 和 非 对 称 性 ， 很 难得 到 规则 的 几何 结构 ， 因 而 可 采用 四 面体 网 格 ( Tetrahedrons ) 
划分 方法 对 其 进行 网 格 离散 化 。 此 种 网 格 划分 方法 的 TGRID 算法 主要 适用 于 形状 不 规则 的 
三 维 实体 ， 它 依次 从 边 、 面 、 体 的 顺序 划分 网 格 ， 都 考虑 了 几何 体 上 的 面 及 边界 ， 包 括 边界 
层 上 的 网 格 设置 。 血 管 文 架 的 形状 比较 规则 ， 可 采用 自动 划分 法 对 其 进行 网 格 划分 ， 在 遇 到 
实体 形状 又 变 时 可 以 自动 对 网 格 进行 合理 加 密 ， 使 获得 的 网 格 更 为 理想 。 

在 对 三 维 模型 进行 离散 化 处 理 后 ， 还 需要 对 其 设 定 初始 条 件 和 边界 载荷 ， 才 能 进行 有 限 
元 分 析 ， 具 体 如 下 .: 

1) 初始 条 件 : 是 对 血管 及 血管 支架 物理 属性 的 定义 ,具体 包括 材料 密度 、 杨 氏 模 量 、 
泊 松 比 等 ， 支 架 还 要 设 定 届 服 模 量 和 正切 模 量 等 。 由 于 支架 与 血管 的 交互 力 分 析 没 有 考虑 人 
体内 温度 的 影响 ， 所 以 设置 参考 温度 为 37%C 。 

2) 接触 设置 : 接触 是 指 两 个 不 同 物体 的 两 个 面相 互 接触 并 形成 互 切 效应 。Workbench 
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对 称 接触 ， 采 用 拉 格 明日 算法 进行 计算 处 理 。 

3) 载荷 设置 : 合理 的 假设 对 求解 结果 的 准确 性 至 关 重 要 ， 由 于 人 体 血液 环境 的 复杂 性 
和 个 体 的 差异 性 ， 目 前 尚 没有 可 靠 的 数据 证 明 哪 种 假设 一 定 精 确 。 支 架 置 入 血管 病变 位 置 
后 ， 可 通过 加 载 垂直 于 支架 内 表面 的 均匀 线性 压力 载荷 来 进行 模拟 分 析 。 

4) 分 析 设 定 : 包括 设 定时 间 步 长 、 设 置 求解 器 〈 设 定 求解 器 为 迭代 求解 器 ， 经 过 迭代 
运算 ,会 使 计算 结果 更 加 收敛 和 精确 ) 、 非 线性 控制 ( 设 定 收敛 准则 和 误差 要 求 ) 和 输出 控 
制 (控制 累积 位 移 、 应 力 应 变 等 的 输出 与 否 ) 等 。 

通过 以 上 几 个 步骤， 可 建立 起 三 维 血管 支架 与 血管 壁 的 数值 模拟 模型 。 在 Static Struc- 
tural 模块 中 给 支架 施加 垂直 于 内 表面 的 线性 压力 ， 通 过 支架 的 膨胀 ， 将 力 传递 给 血管 壁 ， 
得 到 支 染 与 血管 壁 交互 后 的 位 移 情况 、 应 力 应 变 等 参数 的 可 视 化 显示 。 

在 进行 支架 与 血管 壁 交互 分 析 等 非 线 性 静 力 数值 有 限 元 分 析 时 ， 必 须要 判断 模型 计算 结 
果 是 否 收敛 ， 非 线性 收敛 与 网 格 的 大 小 、 边 界 条 件 以 及 求解 步 长 等 一 系列 因素 相关 。 网 格 单 
元 的 大 小 直接 影响 收敛 结果 的 精度 ， 同 时 划分 网 格 单元 的 质量 不 好 也 会 使 收敛 变 得 困难 。 合 
理 的 步 长 可 以 使 求解 在 真 解 周围 平 缓 变 化 。 求 解 步 长 过 小 ,会 使 计算 量 太 大 ; 而 步 长 过 大 ， 
又 有 可 能 导致 结果 不 收 合 。 合 适 的 网 格 密 度 有 利于 结果 的 收敛 ,但 往往 不 易 控 制 。 网 格 过 密 
使 计算 量 增 大 ; 过 于 稀 玻 又 有 可 能 使 计算 结果 产生 更 大 的 误差 。 可 以 通过 在 求解 前 设置 收敛 
准则 、 收 敛 容 限 、 非 线性 控制 中 的 收敛 选项 和 求解 步 进行 设置 来 提高 收敛 速度 ， 在 求解 完成 
后 可 以 通过 查看 残 差 图 、 力 或 位 移 收敛 图 来 查看 计算 结果 是 否 收敛 。 

对 于 计算 结果 的 后 处 理 ， 可 以 应 用 Mechanical 自 带 的 后 处 理 模块 得 到 各 个 方向 的 应 力 应 
变 、 接 触 输出 和 支 反 力 等 ， 并 对 支架 及 血管 段 的 总 位 移 、 加 载 给 支架 的 压力 以 及 支架 传递 给 
血管 的 应 力 等 数据 进行 彩色 显示 ， 直 观 地 展示 支架 与 血管 壁 之 间 的 局 部 应 力 分 布 。 支 架 和 血 
管 受 力 分 布 结果 图 如 图 5-29 所 示 ， 三 幅 子 图 分 别 表示 血管 、 支 染 单 元 和 支架 节点 的 应 力 分 
布 情况 ， 箭 头 的 颜色 由 蓝 色 到 红色 表示 应 力 逐 渐 增 大 ， 箭 头 越 密 且 颜色 越 趋 于 红色 ， 表 示 该 
部 分 所 受 的 应 力 越 大 ， 由 图 可 看 出 支架 和 血管 的 受 力 情况 一 致 。 对 于 线 弹 性 材料 ， 应 力 与 应 
变 之 间 是 线性 关系 ， 弹 性 体内 的 任意 一 点 在 任何 方向 上 的 弹性 性 质 都 相同 ， 故 各 个 方向 上 应 
力 和 应 变 关系 相同 。 同 时 任 一 点 的 应 力主 轴 的 方向 与 该 点 的 应 变 主轴 方向 相 重 合 。 因 此 ， 采 
用 伪 彩 色 编 码 的 支架 与 血管 的 应 力 和 应 变 结 果 图 相同 。 

不 过 上 述 血 管 支 架 与 血管 辟 交 互 有 限 元 分 析 方 法 也 存在 局 限 性 这 包括 : 一 是 数值 模 
拟 结果 的 精确 性 受到 血管 和 支架 三 维 建 模 精度 的 直接 影响 ,通用 性 有 待考 证 ; 二 是 血管 
辟 上 受到 的 剪 切 应 力 的 大 小 与 斑 块 的 组 成 成 分 有 关 ， 应 把 斑 块 的 材料 特性 也 纳入 考虑 范 
围 之 内 ， 但 是 IVUS 灰 阶 图 像 在 区 分 不 同 斑 块 组 织 的 成 分 方面 不 具有 优势 ， 可 考虑 IVUS 虚 
拟 组 织 成 像 。 三 是 血管 组 织 的 材料 特性 比较 复杂 ， 而 且 人 体 又 具有 较 大 的 差异 性 ， 目 前 还 是 
缺乏 统一 的 、 可 验证 的 人 体 冠 脉 血管 参数 。 除 此 之 外 ， 粥 样 硬化 斑 块 成 分 的 不 均匀 性 、 斑 块 
的 破裂 机 制 都 应 该 引起 关注 。 实 际 上 ， 斑 块 的 刚性 较 弱 ， 它 的 微 损 伤 以 及 支架 对 它 的 挤 压 会 
改变 这 种 特性 。 
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图 5-29 支架 和 血管 受 力 分 布 结果 图 
a) 血管 b) 支架 单元 受 力 c) 支架 节点 受 力 
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第 6 章 “ 光 声 成像 技术 


JEJE (IntraVascular PhotoAcoustic, IVPA) 成 像 技 术 是 近年 来 发 展 起 来 的 一 种 新 型 的 介 
入 血管 成 像 技术 。IVPA 成 像 结 合 了 纯 光 学 成 像 的 高 分 辨认 和 纯 声 学 成 像 的 高 渗透 深度 的 优 
点 ， 可 得 到 展示 斑 块 成 分 的 高 对 比 度 和 高 分 辨 率 的 图 像 ， 且 可 与 IVUS 成 像 结合 得 到 动脉 路 
样 硬化 斑 块 的 实时 三 维 图 像 ， 具 有 很 好 的 临床 意义 和 应 用 前 景 。 本 章 主要 介绍 光 声 成 像 技术 
的 原理 、 发 展 和 研究 现状 ， 以 及 血管 内 光 声 图 像 的 重建 方法 和 仿真 方法 。 


6.1 光 声 成 像 及 其 在 生物 医学 中 的 应 用 











6.1.1 光志 效应 


1880 年 ，Bell 首先 在 固体 中 观察 到 光 声 转换 现象 ， 称 其 为 光 声 效应 (Photoacoustic 
Effect) 。 其 机 理 是 当 物 质 受 到 光照 射 时 ， 物 质 因 吸收 光 能 而 受 激 发 ， 然 后 通过 非 辐射 消除 激 
发 的 过 程 使 吸收 的 光 能 (全 部 或 部 分 ) 转变 为 热 。 如 果 照 射 的 光束 经 过 周期 性 的 强度 调制 ， 
即 用 时 变 的 光束 照射 物体 ， 则 在 物质 内 产生 周期 性 的 温度 变化 ， 使 这 部 分 物质 及 其 邻近 媒质 
热 胀 冷 缩 而 产生 应 力 (或 压力 ) 的 周期 性 变化 ， 因 而 激发 出 超声 波 ， 该 超声 波 称 光 声 信 和 号。 
光 声 信号 的 频率 与 光 调 制 频率 相同 ， 其 强度 和 相位 则 决定 于 物质 的 光学 、 热 学、 弹性 和 几何 
的 特性 。 光 声 信 号 可 以 用 传声器 或 压 电 换 能 器 进行 接收 ， 前 者 适用 于 检测 密闭 容器 内 的 气体 
或 固体 样品 产生 的 声 频 光 声 信号 ; 后 者 还 可 适用 于 检测 液体 或 固体 样品 的 光 声 信和 号， 检测 频 
率 可 以 从 声 频 扩 展 到 微波 频段 。 在 各 个 方向 探测 从 吸收 体 中 传播 出 来 的 超声 波 ， 可 以 重建 出 
吸收 体 的 光 吸收 分 布 。 

随 着 激光 器 和 检测 技术 的 不 断 发 展 ， 加 上 光 声 光谱 理论 的 逐步 完善 ， 光 声效 应 已 广泛 应 
用 于 物理 、 化 学 、 生 物 、 医 学 以 及 环境 、 海 洋 监 测 等 多 个 领域 。 下 面 介绍 光 声 效应 三 个 主要 
的 应 用 方面 。 

(1) 光 声 光谱 技术 

由 于 光 声 效应 中 产生 的 声 能 直接 正比 于 物质 吸收 的 光 能 ， 而 不 同 成 分 的 物质 在 不 同 光波 
波长 处 出 现 吸收 峰值 ， 因 此 当 具 有 多 谱 线 (mEYEZOCHR) 的 光源 以 不 同 波长 的 光束 相继 照 
射 样品 时 ， 样 品 内 不 同 成 分 的 物质 将 在 与 各 自 的 吸收 峰值 相对 应 的 光波 波长 处 产生 光 声 信和 号 
极 大 值 ， 由 此 得 到 光 声 信号 随 光 波 波长 改变 的 曲线 称 为 光 声 光谱 。 光 声 光 谱 是 光谱 技术 与 量 
热 技术 的 组 合 ， 它 直接 测量 光束 与 材料 相互 作用 后 所 吸收 的 热量 。 同 传统 的 光谱 技术 相 比 
较 ， 光 声 光 谱 技 术 具 有 下 列 特 点 : 直接 测量 光束 与 材料 相互 作用 后 所 吸收 的 热量 ;对 散射 光 
不 敏感 ; 样品 本 身 就 是 电磁 辐射 的 检测 器 。 

光 声 光谱 技术 本 身 的 特点 使 得 它 能 胜任 传统 光谱 技术 难于 完成 或 不 能 完成 的 某 些 工作 ， 
例如 : 直接 探测 无 辐射 过 程 ， 更 准确 地 得 到 量子 效率 的 数据 ， 同 时 光 声 光谱 也 是 直接 探测 无 
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辐射 跃迁 过 程 的 唯一 手段 ; 因为 对 散射 光 不 敏感 ， 可 以 获得 强 散 射 物质 CUA. IE a E 
体 、 冻 胶 和 胶体 等 ) 的 吸收 光谱 ， 甚 至 完全 不 透明 材料 的 吸收 光谱 ; 因为 不 依赖 于 光子 检 
测 技术 ， 可 以 得 到 弱 吸 收 材料 的 光谱 信息 ; 可 以 进行 各 种 非 波谱 学 的 研究 ， 如 测定 材料 的 热 
学 和 弹性 性 质 ， 研 究 其 化 学 反应 ; 测定 多 层 结 构 和 注 膜 的 厚度 等 ， 因 为 对 样品 无 特殊 要 求 ， 
可 以 方便 地 应 用 于 各 个 领域 ， 如 凝聚 态 物理 、 化 学 、 生 物 学 、 医 学 研究 等 ; 不 需 光 电 需 件 ， 
因而 不 必 改 变 检测 系统 就 可 以 在 很 宽 的 波长 范围 内 工作 。 仅 仅 要 求 光 源 足 够 强 ， 窗 口 透 过 率 
高 。20 世纪 70 年 代 以 来 光 声 光谱 技术 已 发 展 成 一 个 专门 的 研究 领域 ， 研 究 对 象 涉及 物理 、 
化 学 、 生 物 、 材 料 等 学 科 ， 并 且 能 给 半导体 工业 和 微 电 子 工业 的 研究 提供 一 种 新 的 研究 和 检 
测 手 段 。 

光 声 光谱 技术 检测 的 是 样品 吸收 的 光 能 与 物质 相互 作用 后 产生 的 声 能 ， 光 声 光 谱 实际 上 
代表 了 物质 的 光 吸 收 谱 ， 在 照射 的 光 强 比较 弱 的 情况 下 ， 光 声效 应 满足 线性 关系 ， 即 声 信号 
强度 与 光 强 成 正比 。 当 照射 于 物质 的 光波 波长 改变 时 ， 声 信和 号 的 变化 反映 了 物质 的 不 同 组 分 
或 结构 ， 因 此 光 声 光谱 技术 对 物质 的 结构 和 组 分 是 非常 敏感 的 。 且 对 样品 的 形状 无 特殊 要 
求 ， 可 以 用 于 气体 、 固 体 和 液体 的 微量 分 析 。 由 于 光 声 光谱 对 散射 光 和 反射 光 不 敏感 ， 特 别 
适用 于 颗粒 、 粉 末 、 污 迹 和 混浊 液体 等 物质 的 检测 与 分 析 。 由 此 研制 成 功 的 光谱 分 析 工 具 称 
为 光 声 谱 仪 ， 它 广泛 用 于 气体 及 各 种 凝聚 态 物 质 的 微量 甚至 痕 量 分 析 中 。 由 于 它 的 检测 灵敏 
度 高 ， 特 别 是 由 于 它 对 样品 材料 没有 限制 ， 不 论 透明 或 不 透明 、 固 体 或 半 固 体 (包括 粉末 、 
污 迹 、 乳 胶 或 生物 样品 等 ) 都 可 以 进行 分 析 ， 从 而 成 为 传统 光谱 技术 的 补充 和 强 有 力 的 竞 
争 者 。 

(2) 光 声 显微镜 技术 

近年 来 ， 利 用 聚焦 的 激光 束 在 固体 样品 表面 扫描 ， 测 量 不 同位 置 处 产生 的 光 声 信号 的 振 
幅 和 相位 ， 从 而 确定 样品 的 光学 、 热 学 、 弹 性 或 几何 结构 ， 由 此 发 展 成 一 种 光 声 显微镜 或 光 
声 成 像 技 术 ， 可 对 各 种 金属 、 陶 瓷 、 塑 料 或 生物 样品 等 的 表面 或 亚 表 面 的 微细 结构 进行 声 成 
像 显 示 ， 特 别 是 对 集成 电路 等 固体 器 件 的 亚 表面 结构 进行 成 像 研究 ， 成 为 各 种 固体 材料 或 需 
件 非 破坏 性 检测 的 有 效 工 具 。 

此 外 ， 由 于 高 功率 激光 源 的 出 现 ， 可 利用 光 声 效应 作为 声 信号 的 激励 源 ， 在 气体 、 液 体 
和 固体 中 激发 声波 ， 用 以 研究 媒质 的 声学 特性 以 及 声 与 声 及 声 与 其 他 物质 的 相互 作用 。 因 为 
光 声 信号 的 激励 源 不 必 与 媒质 直接 接触 ， 所 以 特别 适用 于 极端 条 件 (如 高 温 、 低 温 、 高 压 
或 侵蚀 性 的 环境 ) 下 的 研究 工作 。 同 时 由 激励 源 产 生 的 光 声 信号 源 可 在 媒质 中 高 速 运动 而 
不 致 引起 绕 流 ， 避 免 了 因 绕 流产 生 的 附加 噪声 干扰 。 

(3) 光 声 多 普 勒 技术 

光 声 多 普 勒 技术 是 在 光 声 转换 的 基础 上 发 展 起 来 的 。 光 声效 应 是 物质 吸收 了 调制 光 能 ， 
将 吸收 的 光 能 转化 成 热能 ， 在 物质 内 部 产生 周期 性 的 温度 变化 ， 使 这 部 分 物质 及 其 邻近 媒质 
热 胀 冷 缩 而 产生 压力 的 周期 性 变化 ， 因 而 产生 声 信号 ， 其 频率 与 光 调 制 频率 相同 。 如 果 光 吸 
收 物 质 是 运动 的 ， 由 于 多 普 勒 效应 ， 观 察 者 接收 到 的 声波 会 发 生 频 移 。 由 于 传统 的 超声 成 像 
和 激光 成 像 依 赖 于 超声 或 光 的 散射 ， 对 于 毛细 血管 低速 血 流 的 成 像 有 一定 困 难 。 光 声 多 普 勒 
技术 依赖 于 物质 的 光 吸 收 系数 ， 如 肿瘤 的 黑色 素 以 及 血液 中 血红 蛋白 有 很 高 的 光 吸 收 系数 ， 
因此 光 声 多 普 勒 技术 在 医学 上 可 以 用 来 测量 血 流 流速 以 及 血 流 成 像 。 
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6.1.2 Jtem eeeee 009990 


目前 ， 在 光 声 成 像 领域 中 所 应 用 的 是 热 弹 性 膨 
胀 中 。 其 原理 如 图 6-1 所 示 。 基 于 热 弹性 机 制 的 
光 声 过 程 是 指 : 一 束 短 脉冲 (ns 量 级 ) 激光 辐 照 
生物 组 织 ， 由 于 组 织 中 具有 强 光 学 吸收 特性 的 吸收 
体 (如 血红 蛋白 ) 吸收 光 能 量 之 后 ,会 引起 其 逢 
温和 膨胀 ， 吸 收 体 体积 的 膨胀 会 挤 压 周围 的 组 织 从 
而 产生 局 部 压力 波 。 光 声 成 像 技术 (Photoacoustic eeeeeeeeeee 














SJeonpSUBJIT 





Imaging, PI) 就 是 利用 光 声 效应 ， 通 过 激光 光源 Transducers 
激发 生物 组 织 产 生 宽带 (MHz 级 ) 的 超声 波 信和 号 ， 图 6-1 光 声 成 像 原理 示意 图 





利用 特定 组 织 对 特定 波长 光源 的 选择 性 吸收 ， 壁 如 血红 蛋白 浓度 的 大 小 和 组 织 血 氧 饱和 度 的 
高 低 均 会 影响 组 织 的 光 吸 收 能 力 ， 从 而 改变 超声 信号 的 强度 ， 从 而 辨别 待 测 物 内 部 结构 的 差 
异 ， 并 观察 其 位 置 以 及 大 小 等 物理 性 质 ” ， 达 到 区 分 测试 物 的 不 同 组 织 结构 的 目的 ， 再 
通过 计算 机 处 理 ， 直 观 地 呈现 出 组 织 的 光学 特性 。 换 言 之 ， 超 声 检测 器 探测 到 的 (二 维 或 
三 维 ) 超声 强度 空间 分 布 ， 实 际 上 反映 了 成 像 对 象 内 (与 光 吸 收 相关 的 ) 的 病理 学 信息 。 

生物 组 织 的 光学 吸收 既 可 能 产生 于 内 源 性 分 子 如 黑色 素 等 ， 也 可 能 产生 于 外 源 性 引入 的 
各 种 造影 剂 。 一 种 典型 的 内 源 性 光 吸 收 分 子 就 是 血红 蛋白 的 两 种 形态 〈 氧 合 血红 蛋白 与 脱 
氧 血 红 和 蛋白 ) ， 由 于 血红 蛋白 的 吸光 度 一 般 比 周围 其 他 物质 高 得 多 ， 因 此 它 也 就 成 为 了 血管 
光 声 成 像 的 一 类 有 效 的 造影 剂 。 


6.1.3 光志 成 像 的 优势 


传统 的 超声 波 成 像 技 术 在 生物 医学 领域 使 用 己 有 相当 和 久 的 历史 ， 具 有 非 侵入 式 、 穿 透 性 
深 、 且 不 具有 放射 性 、 基 本 不 对 人 体 产生 损伤 等 优点 ， 仪 器 造价 也 较 低 。 它 使 用 超声 波 探头 
激发 机 械 波 穿 透 待 测 物体 ， 由 于 声波 在 密度 不 同 的 介质 中 传递 时 有 声速 的 差异 ， 因 此 ， 对 于 
两 种 不 同 阻抗 的 介质 ， 超 声波 会 在 其 接口 处 产生 背 向 散射 。 但 是 由 于 属于 组 织 界面 反射 成 
像 ， 当 声波 在 软组织 中 传播 时 ， 知 遇 到 声 阻 较为 相近 的 介质 ， 便 无 法 分 辨 其 差异 。 而 且 声波 
波长 较 长 ， 导 致 超声 图 像 的 分 辨 率 较 低 、 对 比 度 也 较 差 。 光 学 相干 断层 成 像 (OCT) 技术 是 
基于 低 相 干 光 的 干涉 特性 的 成 像 技术 ， 具 有 对 人 体 无 损伤 、 分 辩 率 高 、 灵 人 敏 度 高 ( 即 可 实 
时 成 像 ) 等 优点 。 然 而 由 于 生物 组 织 对 光 的 吸收 和 散射 ， 导 致 其 穿 透 深度 较 浅 ， 同 时 易 受 
热 及 其 他 噪声 干扰 。 

比较 光学 成 像 和 超声 成 像 这 两 种 技术 可 发 现 两 者 具有 很 强 的 互补 性 ， 如 果 能 将 两 者 有 机 
的 结合 在 一 起 ， 将 对 医学 诊断 具有 积极 意义 。 从 光 声 效应 的 过 程 可 以 看 出 ， 光 声 成 像 技 术 是 
通过 探测 外 传 的 超声 信号 来 反映 组 织 光 学 吸收 的 差异 ， 因 此 它 能 很 好 地 结合 光学 成 像 和 超声 
成 像 各 自 的 优势 。 

光 声 成 像 是 以 脉冲 光 为 光源 激发 ， 生 物 组 织 对 光 吸 收 的 差异 反映 了 组 织 代 谢 的 差异 和 病 
变 特征 ， 光 声 图 像 反 映 的 是 光学 吸收 的 差异 ， 故 继承 了 光学 成 像 在 功能 性 和 灵敏 性 方面 的 优 
势 。 同 时 ， 光 声 成 像 探测 的 是 外 传 的 超声 信号 ， 故 兼 得 了 超声 在 成 像 深度 和 分 辨 率 可 兼顾 的 
长 处 。 所 以 光 声 成 像 技术 结合 了 纯 光 学 成 像 的 高 对 比 度 特性 和 纯 超 声 成 像 的 高 穿 透 深度 特性 
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响 ， 可 以 提供 高 对 比 度 和 高 分 辩 率 的 组 织 影 像 ， 能 实现 对 病灶 组 织 的 功能 状况 的 高 分 辨 率 和 
高 对 比 度 的 次 度 分 辨 。 另外， 光 声 成 像 技 术 还 有 以 下 优点 : 采用 非 电离 波段 ， 而 且 成 像 过 程 
中 不 改变 生物 组 织 的 属性 ， 故 是 无 创 的 检测 手段 ; 产生 的 光 声 信号 和 组 织 的 生理 状态 的 关系 
比较 容易 界定 ; 能 够 与 纯 超 声 或 光学 成 像 技术 相 结合 ， 可 获得 更 多 的 诊断 信息 ; 可 根据 实际 
应 用 的 需要 对 成 像 深 度 和 成 像 分 辨 率 进行 调整 。 

近年 来 ， 光 声 成 像 作为 一 种 新 型 无 损伤 成 像 技 术 已 经 引起 了 人 们 的 极 大 兴趣 ， 但 目前 仍 
然 处 于 实验 室 研究 阶段 ， 还 没有 达到 临床 应 用 的 标准 。 国 际 上 有 数 个 研究 组 正在 从 事 该 领域 
的 研究 工作 ， 具 有 代表 性 的 研究 单位 有 : 英国 Heriot - Watt 大 学 的 Mackerzie 2) 、 美 国 
Texas 大 学 声 光 光谱 和 成 像 实验 室 "; 、 美 国 Texas A&M 大 学 的 Wang 小 组 ” 、 瑞 士 Bern 大 
U 、 俄 罗斯 莫斯科 国立 大 学 呈 等。 国内 华南 师范 大 学 邢 达 教授 领导 的 课题 组 "1 和 天 津 
大 学 姚 建 狂 院 士 领 导 的 课题 组 ”1'™ 以 及 中 科 院 深圳 先进 技术 研究 院 王 等 也 在 从 事 此 方面 的 
研究 工作 。 


6.1.4 盟 型 的 光 声 成 像 系统 


根据 成 像 方式 的 不 同 ， 光 声 成 像 系统 可 以 分 为 三 种 不 同类 型 ， 光 声 / 热 声 计算 层 析 扫描 
(PAT (Photoacoustic Tomography ) /TAT ( Thermoacoustic Tomography ))、 光 声 显 微 成 像 
(Photoacoustic Microscopy, PAM) FIGE N ARIRE (Photoacoustic Endoscopic, PAE )。 
PAT/TAT 利用 的 是 非 聚焦 的 超声 波 探测 器 获得 超声 波 信号 ， 通 过 反 向 求解 光 声 方程 ， 重 构 
出 信号 源 的 三 维 空间 分 布 ; PAM 则 使 用 聚焦 型 的 球形 超声 波 探测 器 ， 每 次 采集 一 个 点 的 信 
息 ， 通 过 二 维 扫 描 来 获得 光 声 图 像 ， 不 涉及 重 构 问题 。PAT/ATAT 的 优势 在 于 高 穿 透 深度 和 
三 维 成 像 ，PAM 的 优势 则 在 于 低 深度 下 的 高 空间 分 辩 率 。PAM 和 PAE 技术 的 主要 目标 是 在 
毫米 级 的 成 像 深度 上 实现 微米 级 的 分 辨 率 。 而 PAT/TAT 技术 的 探测 深度 和 分 辩 率 可 在 较 大 
范围 内 变化 ， 既 可 实现 显 微 成 像 ， 也 可 实现 大 深度 成 像 。 

(1) 光 声 / 热 声 计算 机 断层 扫描 (PATATAT) 

PAT/TAT 是 利用 非 聚焦 的 超声 换 能 器 接收 来 自 全 空间 的 所 有 光 声 信号 ， 实 际 上 是 一 个 
求解 逆 问 题 的 过 程 ， 通 过 在 组 织 表面 多 个 位 置 探测 到 的 光 声 信号 反 演 组 织 中 的 光 吸 收 分 布 
情况 。 

给 定 一 个 热 函 数 五 ( 庆 ,t)  ， 可 认为 是 由 于 某 一 时 刻 : 的 光照 刺激 而 在 三 维 空间 中 六 位置 
产生 的 热效应 ， 则 随后 产生 的 光 声 波 压力 在 声学 均匀 非 粘 性 介质 中 的 传播 可 以 描述 为 5 

Vip(T t) -3 gran - Ea (6-1) 
式 中 ,vw 是 介质 中 的 声速 ,B 是 介质 的 热膨胀 系数 ，C, 是 介质 的 恒 压 热 容 。 方 程 (6-1) 中 
引入 了 热 隔离 的 假设 ， 即 热传导 在 脉冲 激光 照射 期 间 可 以 忽略 不 计 ; 当 脉 冲 脉 宽 比 介质 的 热 
弛 驳 时 间 要 短 得 多 的 时 候 ， 这 一 假设 是 成 立 的 。 
方程 (6-1) 的 解 为 
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p(7’,t) = 
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这 里 ， 可 以 把 "看 做 是 光 声 信 号 源 (如 体内 血管 ) EE, mir AT A rd fu 


"S 方程 (6-2) 描述 了 7 位 置 产生 热效应 后 在 丰 位 置 产生 压力 信号 的 过 程 。 如 果 再 考虑 到 
压力 隔离 〈 当 脉 宽 比 压力 弛 豫 时 间 短 得 多 时 ) ， 式 (6-2) 就 可 进一步 改写 为 
>p- RT E i 2 perg 
p(r’,t) Ev AAAG »( - P=" )] (6-3) 

其 中 mm 指 初始 (RAW) 的 光 声 压力 。 从 式 (5-3) 可 以 看 出 ,根据 在 位 置 的 超声 换 能 
器 接收 到 的 压力 信号 ， 可 以 反 推 出 在 距离 探测 器 产 - 刀 处 存在 一 个 初始 压强 为 六 的 光 声 信和 号 
源 。 为 了 得 到 和 p, 的 值 ， 就 需要 让 超声 换 能 器 沿 包 围 信 号 源 的 特定 表面 进行 扫描 ， 青 对 得 
到 的 信号 进行 三 维 重 建 。 

PAT 技术 的 一 个 核心 内 容 是 图 像 重 建 。 目 前 ， 该 领域 最 为 常用 的 两 种 算法 是 滤波 反 投影 
算法 25 和 延迟 - 求 和 算法 。 其 中 滤波 反 投 影 算 法 适用 于 球形 、 圆 柱 型 或 平面 扫描 模式 。 反 
投影 方程 如 下 : 
























































ci d% ap( T) vt) 
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ms im a | TON ] (6-4) 
其 中 0, 指 的 是 信号 源 对 向 整个 扫描 面积 $, 的 立体 角 ， 而 d2, 则 可 表达 为 
dQ, = S : Mo diei (6-5) 
[7 =F, |? Ir -T,| 


高 的 空间 分 辨 率 和 对 光 吸 收 敏 感 的 特征 ， 尤 其 是 许多 内 源 性 物质 本 身 可 以 作为 造影 剂 这 
一 点 ， 赋 予 了 光 声 / 热 声 成 像 极 大 的 应 用 前 景 。 近 年 来 ， 光 声 成 像 已 被 证 明 在 众多 生物 医学 
领域 具有 重要 的 应 用 价值 ， 具 体 如 下 : 

1) 脑 损伤 探测 2 : 可 以 用 光 声 成 像 技 术 对 大 脑 中 具有 不 同 光 吸收 性 质 的 软组织 加 以 鉴 
别 。 例 如 ， 受 损 脑 组 织 与 正常 软组织 背景 的 吸光 性 质 有 着 显著 区 别 ， 导 致 两 类 区 域 在 图 像 对 
比 度 上 存在 显著 差异 。 

2) 血 流动 力学 监测 中， 在 可 见 光 区 ， 氧 合 血 红 蛋 白 和 脱氧 血红 蛋白 是 生物 组 织 中 占 
主导 地 位 的 光 吸 收 物质 。 二 者 的 吸收 光谱 虽 趋 势 相 近 ， 但 并 不 完全 相同 。 利 用 这 一 特点 ， 通 
过 测定 一 份 血样 在 两 个 不 同 波长 下 的 吸收 系数 ， 就 可 以 计算 出 血样 中 氧 合 血 红 和 蛋白 和 脱氧 血 
红 和 蛋白 的 浓度 以 及 血 氧 饱和 度 ， 利 用 这 些 信 息 ， 就 可 以 实现 脑 部 血 流 动力 学 的 有 效 监 测 。 

3) 乳腺 癌 诊 断 '"， 热 声 成 像 (TAT) 由 于 利用 散射 较 低 的 微波 作为 激发 源 ， 因 此 可 以 
穿 透 深 达 数 厘米 的 组 织 进行 成 像 ， 而 其 空间 分 辨 率 仍 能 达到 亚 毫米 量 级 。 由 于 肿 痛 组 织 与 一 
般 组 织 对 于 无 线 电 频率 的 响应 相差 其 大 ， 因 此 热 声 成 像 在 早期 乳腺 癌 诊 断 方面 具有 很 大 的 
优势 。 

(2) 光 声 显 微 成 像 (PAM) 

扫描 层 析 术 是 指 利用 聚焦 换 能 器 探测 外 传 的 光 声 信号 。 由 于 聚焦 换 能 器 只 能 接收 到 处 于 
超声 聚焦 区 轴 向 上 的 信号 ， 所 以 从 换 能 器 上 得 到 的 一 维 时 间 分 辨 信号 可 以 反 推 出 组 织 体 在 该 
方向 上 的 一 维 光 学 吸收 分 布 。 组 合 横向 扫描 得 到 的 多 个 纵向 一 维 信号 ， 便 可 成 为 一 张 断面 的 
二 维 图 像 。 在 扫描 层 析 术 的 技术 基础 上 ， 研 究 人 员 提 出 了 光 声 显 微 成 像 '22 的 概念 : 短 脉 
冲 激光 和 高 频率 的 聚焦 超声 探测 的 应 用 使 得 扫描 层 析 术 的 分 辨 能 力 (30 pm 甚至 更 小 ) 可 达 
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到 显 微 成 像 的 水 平 。 这 意味 着 该 技术 可 对 人 体 表层 器 官 中 处 于 一 定 深度 的 病灶 组 织 的 大 小 、 
位 置 以 及 血 氧 状态 进行 精确 的 成 像 。 

光 声 显微镜 的 成 像 次 度 受 限于 超声 波 在 传播 中 的 衰减 ， 而 其 空间 分 辨 率 则 受 限 于 所 用 超 
声 换 能 器 的 频率 和 聚焦 能 力 。 中 心 频率 较 高 的 超声 换 能 器 有 助 于 实现 较 高 的 轴 向 分 辨 率 ， 而 
高 的 侧 向 分 辨 率 则 需要 换 能 需 的 焦点 直径 较 小 。 例 如 在 50 MHz 频率 下 工作 的 超声 换 能 器 可 
以 达到 15 um 的 轴 向 分 辨 率 和 45 pm 的 侧 向 分 辨 率 ， 同 时 穿 透 深度 可 以 达到 约 3 mm, 


6.1.5 光 声 图 像 的 重建 


假设 介质 的 声学 特性 均匀 ， 在 理想 激光 脉冲 的 均匀 作用 下 ， 被 照射 组 织 产 生 的 三 维 光 声 
言 号 的 幅 值 与 发 射 脉冲 激光 的 幅 值 成 正比 ， 光 声 信号 的 特性 由 光 能 量 的 吸收 分 布 决定 。 因 
此 ， 可 以 根据 探测 天 采集 到 的 各 个 位 置 的 光 声 信号 重建 组 织 内 部 的 空间 光学 吸收 分 布 函数 。 
虽然 这 时 只 是 得 到 了 光 能 量 沉 积分 布 ， 并非 是 直观 的 组 织 内 部 结构 ， 但 该 分 布 与 组 织 的 结构 
特征 以 及 组 织 内 部 吸收 系数 的 分 布 等 具有 密切 的 联系 。 在 保证 入 射 光 均匀 照射 的 前 提 下 ， 重 
建 出 的 光 声 图 像 与 组 织 内 部 吸收 系数 的 分 布 具 有 一 一 对 应 的 关系 。 由 此 可 知 ， 光 声 图 像 重 建 
是 一 个 典型 的 逆 问 题 ， 其 实质 就 是 选择 合适 的 算法 ， 由 光 声 信和 号 重建 出 原始 的 光 吸 收 分 布 图 
像 ， 反 映 组 织 内 部 结构 。 目 前 常用 的 光 声 图 像 重 建 算法 都 是 根据 探测 器 探测 到 的 光 声 信号 重 
建 组 织 内 部 的 空间 光学 吸收 分 布 函数 。 


6.1.6 光志 效应 和 光志 成 像 在 生物 医学 中 的 应 用 


虽然 早 在 1880 年 Bell 实验 室 就 发 现 了 光 声 现象 ， 但 是 直到 20 世纪 60 年 代 ， 光 声效 应 
才 与 现代 激光 技术 、 微 弱 信 和 号 检测 技术 相 结合 而 开始 迅速 发 展 。20 世纪 70 年 代 ， 光 声效 应 
被 用 于 光谱 研究 ， 形 成 了 光 声 光谱 技术 ; 20 世纪 80 年 代 ， 光 声效 应 被 引入 生物 组 织 成 像 领 
域 ， 形 成 了 生物 组 织 的 光 声 层 析 成 像 技术 (PAT) 。 目 前 光 声 效应 在 生物 医学 领域 的 应 用 主 
ALAM PILI 

1) 基于 时 域 光 声 谱 技术 的 生物 组 织 无 损 检 测 ” ， 包 括 组 织 成 分 检测 ， 如 血糖 和 血 氧 的 
检测 ; 组 织 光 学 参数 的 检测 ， 如 光 吸 收 系数 、 衰 减 的 光 散 射 系数 及 各 向 异性 因子 等 。 

2) 光 声 层 析 成 像 ”， 在 组 织 外 部 采用 超 短 脉 冲 激光 光源 激发 组 织 产 生 超 声波 ， 然 后 通 
过 检测 超声 信号 来 进行 层 析 成 像 。 由 于 组 织 的 光 声 效应 产生 的 超声 信号 频率 通常 远大 于 常规 
超声 成 像 的 信号 频率 ， 因 而 其 分 辨 率 会 大 大 提高 。 

近年 来 ， 光 声 成 像 技 术 凭借 其 灵活 的 成 像 方式 、 优 质 的 成 像 能 力 、 高 度 的 生物 安全 性 ， 
正 越 来 越 受 到 生物 医学 成 像 领域 的 关注 。 主 要 包括 如 下 几 方 面 : 

1) 心血 管 研究 : 利用 光 声 成 像 技 术 对 小 动物 活体 进行 血管 生成 /生长 、 心 肌 炎 、 血 栓 
和 心 梗 等 的 观察 和 研究 ， 可 得 到 血红 和 蛋白 浓度 和 血 氧 饱和 度 的 定量 数据 。 

2) 药物 代谢 研究 : 利用 分 子 影像 学 技术 实时 监测 标记 药物 在 动物 体内 的 运动 情况 ， 可 
判断 该 药物 是 否 能 够 准确 到 达 靶 区 和 代谢 途径 ， 以 及 治疗 效果 评测 。 

3) 肿瘤 研究 :利用 光 声 成 像 技 术 可 直接 快速 地 测量 和 跟踪 各 种 癌症 模型 中 肿瘤 的 生长 
和 转移 ， 及 伴随 的 血管 生成 过 程 ， 并 可 对 肿瘤 的 生长 和 转移 中 血红 蛋白 浓度 和 血 氧 饱和 度 的 
变化 以 及 血管 生成 抑制 效果 等 信息 进行 实时 成 像 与 分 析 。 

4) 基因 表达 : 在 活体 动物 体内 观察 和 研究 基因 的 表达 、 细 胞 或 组 织 特 异性 及 其 治疗 
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反应 。 
5) 干细胞 及 免疫 研究 : 标记 细胞 ， 实 时 观测 动物 体内 干细胞 治疗 效果 ， 并 用 于 抗 肿瘤 
免疫 治疗 。 

6) 细菌 与 病毒 研究 : 通过 对 细菌 与 病毒 进行 特异 性 荧光 探 针 标记 ， 研 究 侵 染 过 程 等 。 

7) 疾病 的 早期 诊断 : 用 分 子 影像 学 可 对 分 子 水 平 的 病变 进行 检测 ， 早 于 根据 病理 改变 
评判 基础 疾病 的 诊断 ， 实 现 疾病 早期 诊断 。 

8) 其 他 应 用 领域 : 如 分 子 光 学 和 脑 科 学 研究 等 。 

近 几 年 ， 光 声 显微镜 、 光 声 计 算 机 断层 扫描 和 光 声 内 颖 镜 等 光 声 成 像 技 术 在 肿瘤 检测 、 
动脉 呢 样 硬化 广 块 的 检测 、 创 伤 性 脑 损伤 、 糖 尿 病 性 视网膜 疾病 和 关节 炎 诊 断 等 血管 并 发 症 
方面 的 研究 仍 处 于 实验 阶段 。 此 外 ， 多 模 成 像 ( 即 多 种 成 像 技 术 的 融合 ) 有 望 提高 对 相关 
疾病 的 诊断 效率 ， 光 声 成 像 获取 的 功能 信息 一 般 与 血液 浓度 有 关 ， 与 超声 成 像 、X 射线 成 像 
或 OCT 等 成 像 技 术 相 结合 ， 具 有 在 疾病 早期 提供 更 有 效 、 更 快 诊断 的 潜力 。 


6.2 HEME 


目前 临床 上 使 用 的 血管 内 超声 (IVUS) 和 血管 内 光学 相干 层 析 技术 (IV - OCT) 相 
较 体外 上 成像， 可 大 幅 提 高 对 斑 块 成 像 的 精确 性 和 敏锐 度 。 但 是 IVUS 的 分 辩 率 不 足以 分 辩 
HAE, m IV — OCT 穿 透 深度 太 浅 ， 且 IVUS 和 IV - OCT 都 只 能 获得 形态 学 信息 ， 无 
法 获得 斑 块 成 分 和 炎 性 反应 等 重要 的 生理 信息 ， 因 此 还 存在 明显 的 不 足 。 光 声 成 像 既 可 
利用 组 织 自 身 的 光 吸 收 对 比 和 光 声 光谱 的 方法 检测 斑 块 的 化 学 成 分 (如 易 损 斑 块 的 脂 质 
核心 和 纤维 帽 ) ， 亦 可 借助 生物 分 子 探 针 对 活动 性 炎症 (如 巨 唉 细胞 浸润 ) 等 细胞 和 分 子 
层面 的 生物 活动 进行 探测 。 因 此 光 声 成 像 可 为 研究 斑 块 破损 的 机 理 和 炎症 等 重要 生物 过 
程 提供 新 的 方法 和 手段 。 而 把 光 声 成 像 发 展 为 血管 内 罕 成 像 技 术 将 更 加 有 利于 对 易 损 斑 
块 的 早期 发 现 。 


6.2.1 IVPA 的 成 像 原 理 


血管 内 光 声 (IVPA) 成 像 技 术 是 对 IVUS 成 像 技 术 的 补充 。 不 同 成 分 的 斑 块 光 吸 收 系 
数 不 同 ， 被 光照 射 热膨胀 后 产生 的 声学 信号 强度 也 不 同 ，IVPA 据 此 对 动脉 费 样 硬化 斑 块 
成 像 。 它 结合 了 光 声 信号 激发 阶段 光 吸 收 较 高 的 对 比 度 和 光 声 信号 发 射 阶段 超声 检测 较 
高 的 分 状 率 ， 根 据 光 吸收 差异 对 斑 块 进行 成 像 ， 可 得 到 展示 动脉 粥 样 硬化 斑 块 类 型 和 尺 
才 等 信息 的 实时 三 维 图 像 人 2 。 斑 块 各 成 分 的 光 吸 收 谱 结 合 得 到 的 sIVPA 图 像 可 辨别 斑 块 
内 脂 质 和 纤维 等 主要 成 分 和 供给 斑 块 营养 的 新 生 血 管 ， 并 可 区 分 斑 块 脂 质 和 动脉 外 膜 脂 
质 。 通 过 引入 金 纳米 粒子 等 造影 剂 可 实现 分 子 光 声 成 像 ， 并 了 解 与 斑 块 发 展 密切 相关 的 
巨 唉 细胞 的 活动 。IVPA 成 像 还 可 在 冠 脉 支架 置信 手术 中 用 于 引导 支架 置信 ， 在 术 后 监测 
支架 的 置 入 情况 。 

在 血管 内 光 声 成 像 中 ， 成 像 导管 被 置 于 需要 成 像 的 血管 内 ， 导 管 通常 集成 了 多 模 光 纤 、 
光学 反射 元 件 和 微型 超声 换 能 器 。 成 像 导管 发 射 短 脉冲 激光 ， 部 分 激光 被 血管 壁 吸收 转化 为 
热 ， 由 于 热 弹性 膨胀 ， 产 生 的 热 进一步 转化 为 升 压 ， 升 压 作为 光 声 信号 传播 。 血 管 壁 上 不 同 
成 分 的 光 吸 收 系数 不 同 ， 产 生 的 光 声 信号 强度 也 不 同 ， 利 用 成 像 导管 上 的 超声 换 能 器 接收 组 
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织 产 生 的 光 声 信号 ” 。 通 过 合适 的 算法 对 一 组 来 自 血管 壁 同一 截面 各 个 角度 的 光 声 信号 进 
行 图 像 重 建 ， 即 可 得 到 成 像 目 标的 光 吸 收 分 布 图 像 。 血 管 辟 不同 成 分 对 光 吸 收 的 差异 ， 反 
映 了 血管 壁 的 组 织 成 分 、 代 谢 状 态 和 病变 特征 ， 因 此 根据 IVPA 图 像 可 得 到 斑 块 的 成 分 特 
征 ， 并 据 此 判断 动脉 粥 样 硬化 斑 块 的 发 展 阶段 。IVPA 成 像 系统 的 实验 室 原型 的 系统 框 
图 ， 如 图 6-2 所 示 。 
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图 6-2 IVPA 成 像 系统 实验 室 原型 系统 框图 ** 


目前 ，IVPA 已 经 成 为 血管 内 成 像 领 域 新 的 研究 热点 。 例 如 ，Sethuraman 5&7 fi FH s 
的 血管 内 超声 探测 器 开发 了 IVPA 成 像 系 统 ， 并 用 它 对 离 体 的 兔子 动脉 血管 进行 成 像 实验 。 
荷兰 伊 拉 效 马 斯 医疗 中 心 的 Krista Jansen 等 .开发 的 IVPA 成 像 系统 组 装 了 外 径 为 1.25 mm 
的 光 声 - 超声 成 像 导 管 ， 利 用 该 系统 获得 了 冠状 动脉 的 离 体 光 声 - 超声 图 像 。Stanislav 小 
2g 7 则 研制 了 基于 血管 内 超声 探测 器 的 光 声 - 超声 双 模 成 像 ， 完 成 了 对 动物 的 在 体 成 像 实 
验 。 国 内 华南 师范 大 学 邢 达 研究 小 组 中 研制 成 了 基于 中 空 圆 环 阵列 超声 探测 器 的 声 光 同 轴 
预 临 床 光 声 内 突 系 统 ， 不 需 旋转 就 能 得 到 能 应 用 于 血管 或 微小 腔 体内 的 光 声 - 超声 双 模 成 
像 ， 可 实现 光 声 和 超声 双 模 同时 成 像 或 单 模 切 换 成 像 。 中 国 科学 院 深 圳 先进 技术 研究 院 宋 亮 
课题 组 ”在 国际 上 率先 研制 出 成 像 分 辨 率 高 达 19. 6 um 的 血管 内 超 高 分 辨 光 声 显 微 成 像 系 
统 ， 有 望 为 急性 心 脑 血 管事 件 的 介入 诊断 和 治疗 提供 革新 的 技术 手段 。 


6.2.2 热 IVPA 成 像 (tIVPA) 


对 于 IVPA 成 像 ， 激 光 对 生物 组 织 的 热 作 用 是 需要 考虑 的 问题 ， 激 光 的 波长 和 功率 密度 
等 参数 与 被 照射 组 织 的 光学 特性 和 热学 特性 是 影响 生物 组 织 受 激光 热 损伤 程度 的 主要 因 
素 品 ] 。 样 本 温度 的 上 升 会 导致 声速 的 变化 ,在 IVUS/IVPA 组 合成 像 中 ， 可 通过 超声 波 确认 
生物 组 织 中 的 温度 变化 2 ，Sethuraman 等 分 别 在 85 mJ/cm^ 、60 mJ/cm’ 和 30 mJ/ cm? 的 激光 
能 量 密度 下 对 组 织 模型 进行 IVPA 成 像 ， 用 超声 导管 测 得 的 温度 最 大 增值 分 别 为 5%C 、 
2.9%0 和 0.7% ， 随 后 温度 呈 指 数 误 减 ; 对 离 体 动 脉 在 60 mJ/em 的 能 量 密度 下 成 像 ， 温 度 最 
大 增值 为 1Y ， 随 后 呈 指 数 衰减 。 连 续 的 激光 脉冲 会 导致 组 织 内 热量 累积 ， 但 实际 IVPA 成 
像 中 ， 激 光 能 量 密度 都 维持 在 20 mJvem 以 下 ， 且 临床 应 用 中 动脉 内 的 血液 流动 会 加 快 热量 
扩散 的 速度 从 而 加 快 温度 降低 ， 说 明光 照 刺激 在 IVPA 成 像 期 间 对 组 织 的 热 作 用 很 小 ， 肯 定 
了 IVPA JA ht de US, 

IVPA 信号 的 振幅 与 组 织 成 分 的 Griineisen 系数 也 有 关 ， 不 同 组 织 成 分 在 温度 变化 时 产生 
的 光 声 信号 强度 的 变化 不 同 。Wang 等 ”在 不 同 温度 下 对 离 体 免费 样 硬化 动脉 进行 IVPA 成 
像 ， 并 使 用 有 限 差分 方法 计算 在 25%C 和 38% 下 获得 的 光 声 信号 ， 最 终 得 到 动脉 剖面 的 tVPA 

275 


Computer 


\/ 
























































图 像 。 由 于 斑 块 内 的 脂 质 与 动脉 外 膜 脂 质 的 Griineisen 系数 不 同 ， 因 此 图 像 可 清晰 地 描绘 富 
含 脂 质 斑 块 的 位 置 而 不 受 其 他 脂肪 组 织 的 干扰 ， 说 明 VPA 成 像 可 区 分 Griineisen 系数 不 同 
的 斑 块 脂 质 和 外 膜 脂 质 ， 如 图 6-3 所 示 。 








图 6-3 免费 样 硬化 动脉 的 IVPA fid RO 
a) UVPA KH b) sIVPA 图 像 (tIVPA 和 sIVPA 图 像 对 富 含 脂 质 斑 块 的 
成 像 相似 ， 但 tIVPA 图 像 没 有 显示 外 膜 脂 质 ) 











6.2.3 光谱 IVPA 成 像 (sIVPA) 


Sethuraman 等 551 通 过 动物 对 比 实验 说 明光 谱 IVPA 成 像 (sIVPA) 可 以 辨别 斑 块 中 的 脂 
质 成 分 。 他 们 在 实验 中 对 正常 兔子 喂食 10 个 月 含 0.15% 胆固醇 的 饲料 ， 取 其 富 含 粥 样 硬 化 
斑 块 的 动脉 作 离 体 实验 ; 对 另 一 只 兔子 喂食 10 个 月 正常 饲料 ， 取 其 动脉 作为 对 照 组 。 在 
680 nm ~ 900 nm 之 间 以 20 nm 为 步 长 取 9 种 波长 ,分别 对 粥 样 硬化 动脉 和 正常 动脉 进行 IV- 
PA 成 像 ， 并 与 着 色 后 的 组 织 学 切片 图 像 对 比 。 结 果 表 明 随 着 波长 增加 ， 粥 样 硬化 动脉 
IVPA 图 像 中 的 一 个 固定 位 置 与 组 织 学 切片 图 像 逐 渐 吻 合 ,说 明 随 着 波长 增加 ， 此 处 化 学 
成 分 的 光 吸 收 系数 增 大 ， 光 声 信号 强度 增 大 ， 而 正常 动脉 的 IVPA 图 像 在 不 同 波长 下 变化 
不 大 。 脂 质 和 纤维 成 分 在 实验 波段 的 光 吸 收 系数 变化 较 大 ， 在 900 nm 处 计算 得 出 的 粥 
样 硬化 动脉 的 一 阶 导数 sIVPA 图 像 可 以 清晰 地 辨别 出 斑 块 的 脂 质 成 分 ， 且 与 其 组 织 学 切 
片 图 像 一 致 ， 说 明 sIVPA 网 像 可 辨别 斑 块 中 的 脂 质 成 分 。 其 后 ， 该 研究 小 组 又 在 1200 nm 
波段 附近 取 9 种 波长 对 费 样 硬化 的 兔子 动脉 和 正常 兔子 动脉 进行 成 像 ， 用 有 限 差 分 算法 
分 别 得 到 740 nm 和 760 nm 波长 处 的 一 阶 导数 sIVPA AVRO, RARER, BARRA 
像 中 正 斜 率 处 是 脂 质 和 脂 质 与 新 生 血 管 的 混合 物 ， 负 和 斜率 处 是 影响 斑 块 稳定 性 的 工 型 胶 
原 ， 其 余 成 分 和 正常 动脉 在 sIVPA 图 像 中 的 斜率 接近 于 零 。 在 740 nm 和 850 nm 处 得 到 的 
费 样 硬化 动脉 一 阶 导 数 sIVPA 图 像 中 ， 负 和 斜率 的 部 分 变 小 是 由 于 脂 质 在 这 两 种 波长 处 光 
吸收 系数 变化 不 大 。 这 些 结果 说 明 SIVPA 成 像 具有 可 选择 合适 的 波长 对 斑 块 的 特殊 成 分 
进行 成 像 的 优势 。 

Krista °°! f£ 1185 nm ~ 1135 nm 波段 选取 6 种 波长 进行 sIVPA 成 像 ， 获 取 的 数据 与 脂 质 
的 参考 光谱 进行 相关 运算 ， 并 显示 相关 系数 大 于 0.55 的 像素 。 由 于 参考 脂 质 未 对 斑 块 脂 质 
和 外 膜 脂 质 加 以 区 分 ， 所 以 二 者 在 SIVPA 图 像 上 均 可 见 。Wang 4°! 7E 1200 nm ~ 1230 nm W 
段 以 10 nm 为 步 长 对 兔子 的 费 样 硬化 动脉 进行 sIVPA 成 像 ， 对 每 个 像素 在 各 个 波长 的 光 声 信 
号 幅度 进行 归 一 化 以 后 ， 与 脂 质 在 相应 波段 归 一 化 的 光谱 进行 相关 运算 ， 并 显示 相关 系数 大 
于 0.75 的 像素 。 由 于 选择 了 相对 较 大 的 闷 值 ，sIVPA 图 像 成 功 区 分 了 斑 块 脂 质 和 外 膜 脂 质 ， 
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如 图 6-4 PZR, Krista 5 "^ 通过 对 动脉 模型 的 实 
验 ， 人 研究 1185 nm ~ 1235 nm 和 1680 nm ~ 1751 nm 
两 个 波段 的 sIVPA 成 像 检测 斑 块 脂 质 的 能 力 。 模 
型 的 4 个 腔 分 别 填充 胆固醇 、 胆 固 醇 油 酸 酯 、 胆 
国 醇 亚 油 酸 等 动脉 外 膜 组 织 和 斑 块 脂 质 成 分 。 在 
上 述 两 个 波段 分 别 选择 6 个 波长 对 模型 成 像 ， 以 
胆固醇 和 外 膜 组 织 在 两 个 波段 的 光谱 作为 参考 ， 
利用 相关 算法 并 取 合适 的 阔 值 绘制 sIVPA 图 。 其 
结果 表明 1200 nm 波段 的 sIVPA 图 能 清晰 地 区 分 斑 
块 脂 质 和 外 膜 脂 质 ， 质 量 优 于 1700 nm 波段 的 sIV- 
PA 图 ; 从 分 离 的 脂 质 化 合 物 的 光谱 数据 得 到 合适 
的 阔 值 ， 根 据 该 阔 值 使 用 有 限 差 分 算法 在 1205 nm 
和 1235 nm 处 绘制 1200 nm 波段 的 SIVPA Al, TE 1680 nm 和 1710 nm 处 绘制 1700 nm 波段 的 
sIVPA 图 ， 结 果 显 示 在 两 个 波段 均 可 以 检测 到 4 种 内 容 物 ， 且 1 700 nm 波段 的 图 像 质量 更 
好 。 上 述 结果 表明 使 用 相关 算法 可 以 在 1200 nm 波段 区 分 斑 块 脂 质 成 分 和 外 膜 脂 质 成 分 ， 而 
使 用 有 限 差分 方法 在 两 个 波段 只 能 检测 脂 质 而 不 能 区 分 其 成 分 。 

动脉 内 膜 新 生 血 管 的 快速 生长 通常 与 斑 块 的 新 陈 代谢 和 进展 有 关 ， 因 为 新 生 血 管 提供 了 
斑 块 新 陈 代谢 所 需 的 养分 ， 所 以 对 斑 块 的 稳定 性 有 不 利 影响 。Jimmy 等 .在 700 nm ~ 900 
nm 之 间 以 10 nm 为 步 长 对 包含 一 根 血管 模型 和 两 根 石墨 棒 的 动脉 模型 成 像 ， 得 到 图 像 每 个 
像素 的 光谱 ， 并 与 血红 蛋白 在 此 波段 的 吸收 光谱 进行 相关 运算 ， 显 示 相 关系 数 大 于 0.2 的 像 
素 。 从 组 合 图 像 可 清楚 地 确定 小 血管 的 位 置 ， 说 明 sIVPA 可 用 于 检测 新 生 血 管 。 


6.2.4 分 子 IVPA 成 像 


巨星 细胞 是 粥 样 硬 化 斑 块 的 主要 成 分 ， 由 血液 单 核 细胞 形成 。 在 粥 样 硬化 病变 的 早期 ， 巨 
史 细 胞 出 现在 病变 区 域 ， 在 斑 块 发 展 的 进程 中 ， 巨 噬 细 胞 渗入 斑 块 纤维 帽 导致 基质 金属 蛋白 酶 
(Matrix Metalloproteinases, MMPS) 释放 ， 使 得 纤维 帽 脆弱 进而 导致 斑 块 破裂 。 很 明显 ， 巨 
喉 细 胞 的 分 布 和 活动 提供 了 斑 块 进展 的 重要 信息 ， 因 此 需要 开发 对 斑 块 的 细胞 成 像 方 法 。 

在 IVPA 成 像 中 ， 可 以 通过 引入 造影 剂 进一步 增强 动脉 组 织 不 同 成 分 之 间 的 光 吸 收 差 
异 。 相 对 于 传统 的 染料 ， 金 属 纳米 粒子 的 光 吸 收效 率 更 高 ， 且 可 以 通过 改变 纳米 粒子 的 形状 
和 大 小 对 其 吸收 光谱 进行 调整 ， 它 们 趋向 于 聚集 在 斑 块 活跃 的 巨 唉 细胞 体内 ， 对 于 分 子 IV- 
PA 成 像 而 言 是 一 种 有 效 的 造影 剂 Wang ES 分 别 在 532 nm 和 680 nm 处 对 含 4 个 内 室 
的 动脉 模型 成 像 ， 其 中 4 个 内 室 分 别 含 有 一 定 浓度 的 金 纳米 粒子 、 明 胶 、 含 有 金 纳米 粒子 的 
小 鼠 巨 哈 细 胞 和 不 含 金 纳米 粒子 的 小 鼠 巨 哈 细 胞 。IVUS/AIVPA 组 合 图 像 说 明 在 532 nm 处 在 
含有 金 纳 米粒 子 的 巨星 细胞 和 人 金 纳米 粒子 内 室 处 均 有 TVPA 信和 号， 在 680 nm 时 只 有 含 金 纳米 
粒子 的 巨星 细胞 处 有 IVPA 信号 ， 这 是 因为 金 纳米 粒子 在 装载 进 巨 哈 细胞 后 其 光谱 发 生 了 变 
化 。 他 们 分 别 在 700 nm、750 nm、800 nm 下 ， 对 在 内 膜 和 外 膜 均 注射 了 含 金 纳米 粒子 巨 叭 细 
胞 的 免 粥 样 硬化 动脉 进行 IVUS/IVPA 组 合成 像 。 结 果 表 明 在 700 nm 处 ,注射 了 巨 哈 细胞 的 
位 置 有 强 IVPA 信号 ; 而 在 800 nm 处 ， 注 射 位 置 的 IVPA 信号 几乎 不 可 见 ， 如 图 6-5 所 示 。 
上 述 结 果 说 明 可 以 通过 使 用 造影 剂 对 巨 叭 细胞 进行 分 子 成 像 ， 了 解 斑 块 进展 程度 。 此 后 ， 该 
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图 6-4 sIVPA 图 像 (与 脂 质 光谱 进行 相关 
运算 ， 相 关系 数 大 于 0. 75 
的 区 域 覆 盖 在 IVUS 图 像 上 ) 99: 






















































































研究 小 组 又 用 波长 为 680 nm 的 激光 ， 对 4 SP SIS E EAA T AY Ee 2L 2 J 3 
进行 IVUS/IVPA 组 合成 像 ，4 个 内 容 中 每 个 细胞 内 的 金 纳米 粒子 数 不 同 且 细 胞 浓度 不 同 。 
结果 表明 单个 细胞 内 人 金 纳 米粒 子 多 的 内 室 IVPA 信和 号 强 ， 而 且 他 们 的 实验 还 证 明 在 有 金 纳米 
粒子 这 种 高 光 吸 收 物 时 IVPA 成 像 仍 是 安全 的 。 





Imm 





图 6-5 PARR ASRS T E EAA T E A S o FE IL 
动脉 图 像 〈 箭 头 标记 的 为 注射 位 置 ) "1 
a) IVUS 图 像 b) ~d) 不 同 波长 的 IVPA 图 像 e) ~g) 不 同 波长 的 IVUS/IVPA 组 合 图 像 

Doug 等 .在 实验 中 发 现 二 氧化 硅 包 庄 的 金 纳米 棒 被 红外 激光 照射 导致 的 温度 变化 与 
IVPA 信和 号 强度 有 线性 关系 ， 且 斜率 比 样本 组 织 的 斜率 大 。 证 明 在 IVUS/IVPA 组 合成 像 中 ， 
金 纳 米粒 子 可 在 激光 照射 期 间 用 于 局 部 温度 监测 ， 将 连续 激光 器 与 集成 导管 结合 可 有 选择 地 
加 热 金 纳米 粒子 造影 剂 ， 并 同时 对 斑 块 进行 温度 监测 。 

虽然 使 用 造影 剂 可 以 提高 光 声 图 像 的 对 比 度 ,但 由 于 背景 组 织 的 内 源 性 生 色 团体 积 较 
大 ， 其 光学 吸收 仍 会 显著 降低 光 声 成 像 的 对 比 度 和 分 辨 率 。 脂 质 体 纳 米粒 子 ( Liposomal 
NanoParticle, LNP) 同时 具有 光 吸 收 性 和 磁性 ，Qu 等 "中 介绍 了 使 用 LNP 的 磁 光 声 ( Magne- 
toPhoto - Acoustic, MPA) 组 合成 像 ， 即 磁 超 声 和 PA 成 像 的 组 合 。 他 们 将 LNP 注入 小 鼠 体 内 
的 肿瘤 中 ， 由 于 肿瘤 附近 组 织 和 LNP 之 间 显 著 的 磁 特 性 差异 ，LNP 的 磁 动 超声 ( Magneto - 
Motive UltraSound, MMUS) 信和 号 抑制 了 背景 组 织 产生 的 PA 信和 号， 从 而 提高 了 成 像 的 对 比 度 。 
该 实验 说 明 使 用 双 对 比 纳米 粒子 可 得 到 高 对 比 度 的 MPA 图 像 ， 将 其 应 用 于 血管 内 的 弦 样 硬 
化 斑 块 成 像 ， 可 提高 图 像 对 比 度 。 


6.2.5 冠状 动脉 支架 的 IVPA 成 像 


冠状 动脉 支架 置 人 术 是 治疗 冠 脉 粥 样 硬 化 性 病变 的 常见 介入 疗法 ， 置 入 支架 有 可 能 导致 
管 腔 再 狭窄 、 增 生 和 支架 移 位 等 问题 ， 对 支架 进行 成 像 对 于 指导 手术 过 程 、 引 导 支 架 置 人 和 
术 后 评价 治疗 效果 等 具有 重要 意义 “1 。 对 于 支架 成 像 IVPA RA IVUS F IV -OCT 所 不 可 比 
拟 的 优势 。 例 如 ，Wang 等 “将 一 个 临床 常用 的 血管 支架 置信 聚 乙 烯 醇 血 管 模 型 中 ， 并 对 其 
进行 IVUS/IVPA 组 合成 像 。 由 于 血管 模型 不 同位 置 的 腔 径 不 同 ， 文 架 的 不 同 部 位 与 血管 壁 
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ARA, WA AUS 3 种 关系 。 采 用 SO 个 截面 的 TVUS/IVPA 图 像 进行 了 三 维 重建 ， 可 清晰 
地 展示 支架 与 血管 模型 的 位 置 关 系 。 同 时 还 对 内 置 支 架 的 免 动 脉 进行 了 离 体 成 像 ，IVUSZIV- 
PA 组 合 图 像 可 清晰 显示 支架 与 动脉 管 腔 辟 的 贴 合 关系 ， 如 图 6-6 所 示 。 
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图 6-6 Jp RE p o FEE E t BK LT 
a) IVUS 图 像 b) IVPA 图 像 c) IVUS/IVPA 组 合 图 像 ， 其 中 支架 贴 合 在 管 壁 上 














6.2.6 IVPA 成 像 导 管 


根据 在 血管 腔 内 的 工作 模式 可 将 IVPA 成 像 导管 分 为 旋转 型 和 非 旋转 型 两 类 。 前 者 一 般 
用 单元 式 换 能 器 接收 光 声 信号 ， 需 要 通过 导管 近 端的 电动 机 驱动 导管 做 360° 旋 转 来 获取 一 
帧 血管 横 截 面 图 像 ， 后 者 一 般 用 电子 阵列 式 换 能 器 接收 光 声 信号 ， 换 能 器 呈 环 形 置 于 导管 顶 
端 ， 激 光 可 对 组 织 进 行 全 方位 的 照射 ,不 需 对 导管 进行 旋转 ， 电 子 阵列 式 换 能 器 就 可 同时 接 
收 360° 方 向 的 光 声 信号 。 下 面 分 别 介绍 两 种 类 型 的 VPA 成 像 导 管 的 研究 现状 。 

(1) 旋转 型 导管 

Wang 等 ' 引 将 侧 射 光纤 (side — fire optical fiber) 和 一 个 40 MHz 的 IVUS 成 像 导 管 紧 固 在 
一 个 热 缩 管内 制 成 TYUS/IVPA 集成 导管 。 其 中 ， 侧 射 光 纤 由 直径 600 um 的 光纤 制 成 ， 将 光 
纤 头 打磨 并 密封 在 一 个 石英 管内 ,石英 管 两 端 用 环 氧 树脂 密封 以 使 光纤 站 周围 形成 一 个 封闭 
的 空间 ， 使 从 光纤 头 射 出 的 激光 以 所 需 的 角度 ( 当 导 管 浸入 水 中 时 ， 射 出 的 激光 方向 与 光 
纤 轴 呈 60° ~70°) 照射 在 血管 壁 内 表面 上 ，IVUS 导管 中 的 超声 换 能 器 检测 超声 / 光 声 信号 。 
在 实验 中 对 内 含 石 墨 颗粒 内 容 物 的 聚 乙烯 醇 血 管 模 型 成 像 ， 将 模型 旋转 360° 以 获得 一 帧 横 
截面 图 像 ， 对 内 含 模拟 新 生 血 管 螺 旋 形 内 容 物 的 血管 模型 进行 三 维 成 像 ， 结 果 显 示 集 成 导管 
可 对 粥 样 硬化 动脉 进行 IVUS/IVPA 组 合成 像 和 三 维 成 像 ， 其 成 像 深度 约 为 10 mm。 

Krista 等 ' 引 将 侧 射 光纤 与 一 个 30 MHz 的 单元 式 超声 换 能 器 组 合 制 成 外 径 1. 25 mm 的 
IVUS/IVPA 集成 导管 ， 使 用 4 pom 厚 的 银 稍 对 超声 换 能 器 进行 光 绝 缘 ， 目 的 是 消除 IVPA 成 
像 中 由 换 能 器 产生 的 环 晕 伪 影 。 但 是 在 将 集成 导管 做 360。 旋 转 时 ， 由 于 换 能 器 不 完全 的 光 
隔离 ， 在 IVPA 图 像 中 仍然 会 有 环 蜡 伪 影 。 

文献 [29] 中 开发 了 外 径 1. 1 mm ÉY IVUS/IVPA 集成 导管 ， 该 导管 由 多 个 光学 和 声学 元 
件 组 装 在 一 个 不 锈 钢管 壳 内 制 成 ， 单 模 光 纤 、 用 于 聚焦 激光 的 梯度 折射 率 透 镜 与 用 于 将 聚焦 
的 激光 束 反 射 到 血管 壁 内 表面 的 微 棱镜 被 固定 并 密封 在 一 个 聚 酰 亚 胶管 内， 在 管 的 末端 开 孔 
用 以 透 光 ， 中 心 频率 40 MHz 的 超声 换 能 器 与 上 述 光 学 元 件 依次 排列 用 以 发 射 超 声波 和 检测 
超声 / 光 声 信号 。 他 们 对 血管 模型 和 支架 的 成 像 结果 显 示 采 用 该 集成 导管 可 进行 高 分 辩 率 
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(横向 分 辩 率 约 为 19. 6 um) 的 IVUSZIVPA 成 像 。 

(2) 非 旋转 型 导管 

Hsieh 等 “开发 了 一 种 由 单 晶 环形 换 能 器 、 多 模 光 纤 和 一 个 光学 聚合 微 环 共振 器 构成 的 
外 径 3 mm 的 集成 扫描 头 。 其 中 环形 换 能 器 用 于 360° 超 声波 传输 ， 光 纤 通 过 锥 型 微 控 制 镜 提 
供 360° 光 照 ， 微 环 共振 器 可 同时 从 360° 方 向 检测 超声 / 光 声 信号 '* 。 微 环 共振 器 具有 体积 
小 (一般 为 10 pm ~ 100 pm) 、 高 带宽 和 高 信 噪 比 的 特点 ， 且 易于 制作 ， 不 需要 复杂 的 后 端 
电路 。 为 了 使 扫描 头 进一步 小 型 化 ， 该 研究 组 又 开发 了 一 种 使 用 二 向 色 滤 光 片 的 全 光学 换 能 
AP ， 它 由 一 个 在 两 种 成 像 模式 之 间 切 换 的 二 向 色 滤 光 片 、 一 个 用 于 产生 超声 波 的 薄膜 
和 一 个 用 于 声学 检测 的 微 环 共振 器 构成 。 光 源 为 双 波长 激光 系统 ， 当 波长 为 532 nm IN, JE 
光 片 吸收 激光 并 照射 在 薄膜 上 ， 由 于 光 声 效应 产生 超声 波 ， 用 于 IVUS 成 像 ， 当 波长 为 750 
nm 时 ， 滤 光 片 使 激光 完全 通过 并 直接 照射 在 成 像 目 标 上 用 于 IVPA 成 像 。 光 声 信号 和 超声 
言 号 都 可 以 被 微 环 共振 器 接收 ， 因 而 整个 扫描 头 是 全 光学 的 ， 这 样 通过 变换 激光 波长 ， 就 可 
以 在 IVUS/IVPA 成 像 模式 之 间 进 行 切换 ， 使 成 像 扫 描 头 的 结构 简化 和 小 型 化 。 他 们 还 对 用 
合成 孔径 聚焦 技术 (Synthetic Aperture Focusing Technique, SAFT) 处 理 前 后 图 像 的 成 像 效 果 
进行 了 对 比 ，SAFT 使 图 像 对 比 度 提高 了 5 dB， 说 明 SAFT 可 提高 图 像 的 分 辨 率 和 对 比 度 。 

上 述 两 种 类 型 的 成 像 导管 都 有 其 自身 局 限 ， 旋 转型 导管 使 用 单元 式 换 能 器 ， 可 使 系统 频 
率 达 到 60 MHz， 但 由 于 光源 的 脉冲 重复 频率 低 (一 般 为 几 十 赫兹 ) ， 很 难 实现 实时 成 像 ， 而 
且 由 于 需要 机 械 旋转 ， 其 故障 率 较 高 ， 且 易 产 生 运动 伪 影 ; 基于 阵列 换 能 器 的 成 像 导 管 通过 
使 用 SAFT 可 以 提供 几乎 实时 的 成 像 ， 由 于 不 需 对 导管 进行 旋转 ， 可 使 图 像 的 帧 率 与 激光 脉冲 
重复 频率 一 致 ， 使 成 像 帧 频 提 高 ， 缩 减 获取 数据 的 时 间 ， 降 低 临 床 应 用 中 血液 结 块 的 风险 ， 且 
可 避免 由 于 导管 转 劲 产生 的 运动 伪 影 ， 然 而 ， 该 类 导管 目前 局 限于 64 阵 元 日 系统 最 大 频率 仅 
为 20 ~25 MHz。 此 外 ， 血 管内 光 声 成 像 导管 的 直径 一 般 要 求 小 于 1mm， 由 于 制作 工艺 的 限制 ， 
此 类 导管 的 尺寸 很 难 满足 要 求 ， 这 严重 影响 了 非 旋 转型 导管 在 实验 研究 和 临床 中 的 应 用 。 

临床 应 用 中 要 求 IVPA 导管 有 具有 高 带宽 、 高 频 、 微 型 和 高 灵敏 度 等 特性 ， 然 而 传统 压 电 
换 能 器 的 设计 和 制作 工艺 均 已 无 法 满足 导管 微型 化 、 集 成 精密 化 的 发 展 趋势 。 对 于 旋转 型 导 
管 ， 可 通过 利用 小 脉冲 能 量 激发 光 声 信号 从 而 使 用 更 高 重复 频率 的 激光 器 以 提高 成 像 速 
度 '”: ;对 于 非 旋转 型 导管 ， 除 了 光学 聚合 微 环 共 振 器 ”之 外 ， 将 可 在 单个 硅 晶 片上 制作 多 
个 阵列 的 高 带宽 、 高 灵敏 度 电容 式微 加 工 换 能 器 (capacitive Micromachined Ultrasonic Trans- 
ducers, cMUT) 应 用 于 IVPA 导管 作为 今后 发 展 的 方向 ?1 。 


6.2.7 IVPA 成 像 存 在 的 问题 与 技术 难点 


目前 ，IVPA 成 像 技 术 的 研究 主要 集中 在 成 像 系 统 的 研制 与 改进 上 。 成 像 系统 主要 包括 
电子 和 光学 硬件 部 分 ， 以 及 软件 控制 平台 ， 其 中 硬件 部 分 〈 成 像 导管 的 尺寸 ， 激 光源 脉冲 
重复 频率 ) 是 研究 的 重点 。 由 于 IVUS/IVPA 组 合成 像 需 要 将 集成 导管 置 于 目标 血管 腔 内 ， 
且 光 纤 需 要 与 导管 结合 从 管 腔 内 部 照射 ， 这 对 集成 导管 的 尺寸 和 工艺 都 有 及 其 严格 的 要 求 。 
如 上 节 所 述 ， 虽 然 研 究 者 对 集成 导管 做 了 一 系列 的 改进 ， 但 仅 限 于 实验 阶段 ， 与 临床 应 用 仍 
有 很 大 差距 ， 且 受 激光 源 脉 冲 重复 频率 (JLH) 的 限制 ， 成 像 时 间 较 长 ， 一 次 B -型 
扫描 需要 160.7", ， 再 加 上 图 像 后 续 处 理 的 时 间 ， 这 在 临床 介入 成 像 中 是 不 允许 的 ， 成 像 时 
间 的 延长 也 会 使 图 像 的 信 品 比 降 低 ， 图 像 质量 下 降 。 
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血管 内 集成 的 光 声 成 像 系 统 目 前 仍 处 于 实验 研究 阶段 ， 其 集成 性 、 可 移动 性 、 可 操作 
性 、 成 像 速 度 、 成 像 可 靠 性 等 都 无 法 达到 临床 应 用 标准 。 因 此 ， 要 想 实现 IVPA 成 像 技术 的 
临床 应 用 ， 成 像 导 管 的 小 型 化 、 成 像 系 统 的 集成 化 和 一 体 化 、 成 像 速度 、 稳 定性 和 可 靠 性 的 
提高 是 今后 需要 努力 的 方向 ， 相 信 通 过 对 成 像 导 管 和 图 像 重 建 算法 的 进一步 改进 ， 在 不 
入 的 将 来 会 发 掘 出 更 多 IVPA 成 像 的 潜能 ， 并 逐步 应 用 于 冠 心病 的 临床 诊断 和 介入 治疗 。 


6.3 光 声 图 像 的 建 模 与 仿真 


IVPA 图 像 内 容 的 差异 由 目标 血管 结构 、 斑 块 类 型 和 重 构图 像 的 参数 等 造成 ， 此 外 成 像 
仪器 的 校准 和 微小 的 参数 差异 都 会 影响 成 像 效 果 '"1。 医 师 根 据 图 像 判 断 病情 的 准确 程度 、 
改善 成 像 导 管 的 参数 设置 以 及 优化 图 像 的 计算 机 后 处 理 算法 等 都 建立 在 分 析 大 量 的 病历 图 像 
数据 的 基础 上 。 然 而 ，IVPA 成 像 技术 目前 尚未 广泛 应 用 于 临床 ， 可 用 的 病历 数据 不 足 。 此 
外 ， 临 床 病理 性 实践 是 一 种 比较 有 效 的 手术 训练 途径 ,但 需要 较 多 训练 时 间 和 有 经 验 医师 的 
专门 指导 ,训练 条 件 较为 烦琐 和 严 苛 '” 。 

对 IVPA 图 像 进行 建 模 与 计算 机 仿真 ， 在 建立 血管 横 截 面 模型 和 相应 参数 模型 的 基础 
上 ， 对 激光 脉冲 照射 血管 壁 组 织 的 过 程 进 行 模拟 ， 仿 真 来 自 血 管 壁 组 织 的 光 声 信号 并 重建 血 
管 横 截面 的 二 维 IVPA 图 像 ， 可 在 有 限 的 硬件 设备 、 较 短 的 时 间 内 得 到 大 量 的 IVPA 图 像 ， 
为 IVPA 成 像 算 法 和 图 像 后 处 理 算法 的 研究 和 性 能 测试 等 提供 数据 源 ， 为 训练 医师 提供 图 像 
库 。 同 时 ， 有 助 于 分 析 不 同 的 成 像 参 数 对 成 像 效 果 的 影响 ， 为 临床 获取 更 高 质量 的 IVPA 图 
像 提 供 有 益 的 参考 。 

IVPA 图 像 建 模 与 仿真 的 一 般 步 骤 是 : 首先 建立 含有 弗 样 硬化 斑 块 的 血管 横 截 面 模型 ， 
成 像 导 管 位 于 模型 中 心 ， 将 血管 横 截 面 等 角度 分 为 若干 份 ， 每 一 份 近似 为 多 层 血 管 壁 组 织 ; 
其 次 ， 对 成 像 导 管 在 每 个 角度 从 模型 中 心 沿 径 向 发 射 激光 脉冲 的 过 程 进行 仿真 ， 对 每 个 角度 
对 应 的 多 层 血 管 壁 组 织 进行 光 的 蒙特 卡 罗 (Monte Carlo, MC) 模拟 ,得 到 空间 电磁 吸收 分 
布 函 数 ; 再 次 ,仿真 生物 组 织 吸 收 激光 产生 光 声 信号 的 过 程 ， 根 据 空间 电磁 吸收 分 布 函 数 利 
用 时 域 有 限 差 分 (Finite Difference Time Domain, FDTD) 算法 仿真 出 多 层 血 管 壁 组织 的 光 声 
信号 ; 最 后 ， 利 用 直线 扫描 模式 下 基于 精确 解 的 图 像 重 建 算法 得 到 极 坐 标 系 中 的 血管 模 截 面 
图 像 ， 并 转换 为 笛 卡 尔 坐 标 系 中 的 横 截 面 图 像 。 

6.3.1 建立 横 截面 模型 

血管 模 截 面 模型 包括 成 像 导管 (接收 光 声 信号 的 超声 换 能 器 位 于 成 像 导管 顶 端 )、 内 腔 
(血液 )、 内 膜 / 中 膜 (肌肉 组 织 )、 外 膜 (结缔 组 织 ) 和 斑 块 〈 纤 维 、 钙 质 、 脂 质 等 ) 四 部 
分 ， 如 图 6-7 所 示 。 其 中 成 像 导管 位 于 模型 的 中 央 ， 周围 依次 为 内 腔 (血液 ) 、 斑 块 、 内 膜 
/中 膜 和 外 膜 。 建 立 模型 时 忽略 超声 换 能 器 的 孔径 效应 ， 将 其 看 作 理 想 的 点 换 能 器 ， 其 扫描 
轨迹 为 平行 于 成 像 平 面 、 半 径 趋 近 于 零 的 圆 形 轨迹 。 根 据 斑 块 的 类 型 (钙化 、 纤 维 化 、 脂 
质 、 或 者 混合 型 次 块 ) 和 大 小 ， 以 及 血管 内 腔 、 血 管 壁 内 膜 / 中 膜 或 者 外 膜 的 厚度 建立 不 同 
的 血管 横 截面 模型 。 

IVPA 成 像 导管 在 角度 09, 处 发 射 激光 脉冲 并 接收 光 声 信号 的 示意 图 如 图 6-8 所 示 ， 以 血 
管 横 截面 模型 的 中 心 为 起 始点 将 模型 等 角度 分 为 m 份 ， 在 对 每 一 份 进行 激光 照射 和 接收 光 
声 信号 的 仿真 过 程 中 ， 成 像 导管 所 处 的 成 像 角 度 为 
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纤维 - 脂 质 
外 膜 组 织 
imm 
a) b) 
图 6-7 MERRER 
a) 含有 薄 纤 维 帽 和 脂 质 斑 块 的 血管 横 截 面 模型 
b) 含有 薄 纤 维 帽 、 镍 化 斑 块 和 纤维 - 脂 质 斑 块 的 血管 横 截 面 模型 
0, =360(i-1)/m (6-6) 


AP, i21, 2, =, mo 成 像 导 管 在 0, 处 进行 成 像 时 对 应 的 成 像 区 域 角度 (EIA X AEE 
轴 为 基准 逆 时 针 旋 转 得 到 的 角度 ) 范围 为 
0, -180/m «6 «0, +180/m (6-7) 

图 6-9 是 用 极 坐 标 系 0 — p 表示 的 一 份 多 层 血 管 壁 组 织 模型 ， 其 中 0 轴 正 方向 为 水 平 向 
右 的 方向 ，p 轴 表 示 多 层 血 管 壁 组 织 的 厚度 ， 其 正方 向 为 垂直 于 06 轴 向 上 的 方向 。 多 层 血 管 
壁 组 织 的 表面 平行 于 0 轴 且 垂直 于 po 轴 。 确 定 每 个 角度 对 应 的 多 层 血 管 壁 组 织 中 每 层 的 参数 
(包括 吸收 系数 、 散 射 系数 、 平 均 折射 率 、 散 射 各 向 异性 因子 、 厚 度 )'“ ， 形 成 多 层 血 管 辟 
组 织 的 光学 参数 模型 。 

例如 ， 当 m=256 时 ， 将 图 6-7a 中 的 含有 薄 纤 维 巾 和 脂 质 斑 块 的 血管 横 截 面 模型 示例 
以 所 在 坐标 系 原点 为 中 心 等 分 为 256 份 ， 成 像 导 管 在 对 每 一 份 进 行 激光 照射 和 接收 光 声 信号 
的 过 程 中 所 处 的 角度 分 别 为 20, 0, 2360/256, ..., 0,=360(i-1)/256, ... , 644, 2360 
x255/256。 以 成 像 导管 角 度 位 置 为 9, 20 时 为 例 ， 如 图 6-9 所 示 ， 将 对 应 的 成 像 区 域 近似 
为 多 层 血 管 辟 组织， 该 多 层 血 管 壁 组 织 的 光学 参数 见 表 6-1。i =2,3,..., 256 时 ， 成 像 角 
度 为 9, 时 对 应 的 多 层 血 管 壁 组 织 的 光学 参数 与 成 像 角度 为 0, 时 相 比 ， 仅 厚度 参数 不 同 ， 当 成 
像 角 度 为 9, 时 对 应 的 多 层 血 管 壁 组 织 不 包含 斑 块 时 ，c、d 层 的 厚度 参数 为 0。 
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图 6-8 IVPA 成 像 导管 在 角度 0, 处 发 射 图 6-9 用 极 坐 标 系 9-p 表示 的 一 份 

激光 脉冲 并 接收 光 声 信号 的 示意 图 多 层 血管 组 织 模型 
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表 6-1 多 层 血 管 壁 组 织 的 光学 参数 ' 






























































a 外 膜 层 结缔 组 织 1.41 0.2 5 0.8 0. 13 
b 内 膜 / 中 膜 层 肌肉 组 织 1.41 0.2 5 0.8 0. 0738 
c 脂 质 池 层 脂 质 1.46 0.5 500 0.8 0. 0632 
d 纤维 帽 层 纤维 组 织 1.46 0. 01 20 0. 75 0. 03 
e 内 腔 层 1 液 1.34 1 400 0. 99 0.1 














6.3.2 仿真 激光 脉冲 照射 血管 壁 的 过 程 




















IVPA 成 像 导 管 从 血管 横 截 面 模型 的 中 心 治 径 向 发 射 激光 脉冲 ， 激 光 穿 过 管 腔 中 的 血液 
照射 血管 辟 。 和 忽略 光 的 波动 特性 ， 将 激光 照射 多 层 血 管 壁 组 织 看 成 大 量 光 子 与 生物 组 织 相互 





作用 的 过 程 ， 由 于 折射 率 不 同 ， 光 子 在 两 层 生 物 组 织 的 交界 处 会 发 生 散射 或 透射 。 参 照 文献 
[15, 65] 中 提出 的 方法 ， 对 每 个 角度 的 多 层 血管 壁 组 织 中 激光 的 传播 过 程 进行 蒙特 卡 罗 模 
拟 ， 可 得 到 空间 电磁 吸收 分 布 函数 A(r)， 流 程 如 图 6-10 所 示 。 





移动 到 边界 


透射 /反射 


图 6-10 ”光子 在 多 层 血 管 


BR 




















组 织 中 的 MC 模拟 流程 图 '" 
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6.3.3 仿真 多 层 血管 壁 组织 产生 的 光志 信号 
描述 光 声 信号 在 声学 均匀 介质 中 传播 的 物理 模型 如 下 '” : 


1 ə? p 9 
Vp, -————Àp, = -£A4(r)—I 
prt) aggPi C, KE (t) 





(6-8) 





式 中 ，V 为 哈密 顿 算 子 ， 三 和 大 分 别 为 6 -~p 坐标 系 的 9 方向 和 p 方向 的 单位 矢量 ; p,(7, 1) 为 
t 时刻 在 位 置 > 处 的 光 声 信号 ; 4.(r) 为 位 置 7 的 电磁 吸收 分 布 函数 ;e 为 光 声 信号 波 速 ; B 为 
等 压 膨胀 系数 ，C, 为 比 热 ，7(1) 为 激光 脉冲 函数 ， 这 里 近似 为 冲 激 函数 。 
光 声 信号 的 本 质 是 超声 波 ， 分 析 声 波 的 传输 需 引 入 声 压 p、 质 点 振动 速度 vw 和 密度 变化 
量 已 这 三 个 物理 量 !91] 。 声 振动 满足 牛顿 第 二 定律 、 质 量 守恒 定律 和 描述 压强 、 温 度 与 体积 
等 状态 参数 关系 的 物 态 方程 ， 根 据 这 些 基本 定律 导出 p、v 和 P' 的 关系 式 ' 中 如 下 : 
P—=-Vp (6-9) 








PP Pa) (6-10) 


p=vP’ (6-1 
式 中 ,，P 忆 为 血管 壁 组 织 的 密度 ， 假 定 为 常数 。 式 (6-4). xX (6-5) MI (6-6) 分 别 是 
动 方程 、 连 续 性 方程 和 物 态 方程 ， 可 将 式 (6-8) 改写 如 下 15] ， 


0 0 ec 
Popel y e) pE aco «o 
P 


1) 
运 











ot 900 0p 
Ivg | lop B 
Qi Pao og 
àv, — lap 
of . Pap 
UH, vy Fil v, ATRIAL LE 0 7 Tl AM p 方向 的 振 速 。 
将 式 (6-12) 离散 化 为 时 域 有 限 差分 (FDTD) JEU ART; 
pe" Gk) =p" Gk) -P oe Gk) > Ae (glo +1/2,4) -v ^ (j-1/2,k)] 
à Let] Gb 172) ph Gk -1/2)]} +Ë e Gk) + B B X 
RT | Cp (6-13) 


n+ . n- . At ny. ny 
vs ^ -12,R) ex, ^ G-12,k) -BAP Gk) - p G-1,5)] 





v, ^ (j,k-1/2) zv, ^ (j,k - 1/2) rere -p'G,k-1)] 

AP, G, E) AMF 0 - p 平面 内 的 多 层 血 管 壁 组 织 上 一 点 的 坐标 ;Ab 和 Ap 分 别 为 平行 和 
垂直 于 多 层 血 管 辟 组织 表面 的 离散 平面 间距 ，Ai 为 离散 时 间 间 距 ; n 为 离散 时 刻 。 根 据 式 
(6-13) 即 可 仿真 得 到 成 像 导管 在 角度 9.(i =1,2,…,m) 时 接收 到 的 多 层 血 管 壁 组 织 产 生 的 
光 声 信号 p,(t)。 
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6.3.4 BMY IVPA 图 像 


光 声 成 像 的 图 像 重 建 即 由 光 声 信号 p(t) 计 算出 生物 组 织 电 磁 吸 收 分 布 函数 4(r) ， 是 一 
个 典型 的 逆 问题 。 例 如 ， 可 采用 直线 扫描 模式 下 基于 精确 解 的 重建 算法 ”， 其 具体 步 又 为 
首先 ， 根据 m TOGA p 0), pa 0) ons pu OO PRE 2) [ 8p; (4) 7at] (i =1,2,++,m) 
然后 ， 进 行 多 个 测量 位 置 带 权重 z/ |r, -r | 的 反 投影 累加 ， 得 到 近似 电磁 吸收 分 布 4(r)， 其 
公式 如 下 : 





1 J Zo 1 ðp;(t) 


















































A(r) =- m (6-14) 
a’ B £i Ir; =r] t ðt jai | 
式 中 ，z 为 位 置 > 处 距 多 层 血 管 壁 组 织 表 面 ( 即 图 6-11 中 2 
的 9 轴 ) 的 距离 ; p,(1) 为 成 像 导管 在 角度 0, 处 接收 到 的 光 | senis 
声 信 号 ; "为 6-p 平面 中 与 成 像 导 管 在 图 6-8 中 的 成 像 角 | `----- puse 
BE 0 相对 应 的 位 置 ， 如 图 6-11 所 示 。 根 据 式 (6-14) B c 
可 求 出 位 置 > 处 血管 横 截 面 极 坐 标 视图 的 灰 度 值 。 O ILI SEE: 

dx 0-p 坐标 系 中 一 点 的 坐标 为 (j, k), BREEN f 11 ! 1 
Gk), RAFE X - Y EBRRITPTIELSBUAE BIOS U^. E), AR unc i 重建 光 声 图 像 的 直线 
度 值 为 gy’, k’), 其 中 je [0360] ,ke[0,d], j'e[ -d, 扫描 模式 示意 图 
d),k'e[ -d, d],d 为 极 坐标 图 像 的 极 径 的 最 大 值 。 那 么 
A FX: 

gk) =f/(0, Jp xh.) (6-15) 
其 中 
arctan( |k’|/|j" |), if j’>0,k'>0 
fe 180? ~ arctan ( |k'|/|j'|), if j'<0,k'>0 (6-16) 


180° + arctan ( |k'|/|j'|), if j «0,k' «0 
360° -arctan ( |k'|/ |7 |), if j'>0,k'<0 


64 光 声 图 像 的 重建 








对 采集 到 的 光 声 信号 使 用 合适 的 算法 实现 图 像 重 建 ， 是 IVPA 成 像 必 不 可 少 的 组 成 部 
4, 算法 的 选择 对 改善 图 像 的 质量 至 关 重 要 。 目 前 对 于 IVPA 图 像 重 建 的 研究 还 处 于 起 步 阶 
段 ， 主 要 是 借鉴 其 他 比较 成 熟 的 成 像 技术 的 重建 方法 并 加 以 改进 。 本 节 对 现 有 的 IVPA 图 像 
重建 算法 进行 总 结 和 归纳 ， 指 出 目前 存在 的 实际 问题 ， 并 对 未 来 的 发 展 方向 进行 展望 。 

其 他 的 光 声 计算 层 析 扫描 成 像 系统 ， 扫 描 设 备 是 围绕 物体 旋转 的 ， 而 IVPA 是 在 封闭 的 
血管 腔 内 成 像 ， 也 就 是 说 其 扫描 孔径 在 成 像 物体 内 是 封闭 的 ， 使 数据 的 采集 方式 受到 高 度 限 
制 ， 对 于 这 样 的 几何 成 像 并 不 存在 可 靠 的 重建 算法 ， 只 能 探索 和 分 析 应 用 传统 重建 方法 实现 
IVPA 图 像 重建 的 可 行 性 和 有 效 性 % 。 尽 管 这 些 近似 方法 对 于 VPA 成 像 并 不 精确 ， 但 是 为 
我 们 提供 了 物体 的 大 致 图 像 和 分 界面 信息 。 

光 声 图 像 重 建 方法 的 选取 与 采集 信号 的 方式 有 直接 的 关系 ， 不 同类 型 的 探测 器 和 信号 扫 
描 方 式 对 应 不 同 的 图 像 重建 算法 。 目 前 常用 的 光 声 信号 采集 方式 有 三 种 : 采用 聚焦 超声 传 感 
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器 的 线性 扫描 采集 ; RAIE RR E MERA EY TP ARRE; 采用 阵列 超声 传感器 的 扫描 
RI 

聚焦 超声 传感器 扫描 方式 类 似 于 B 超 的 线性 扫描 采集 ， 可 以 直接 进行 成 像 ， 不 需要 图 
像 重建 算法 ， 是 这 类 系统 有 很 好 的 分 辨 力 ， 但 是 成 像 深 度 有 限 ”i 。 为 了 接近 临床 研究 的 标 
准 ， 需 要 增加 成 像 深度 ， 而 使 用 非 附 焦 探测 器 和 超声 阵列 扫描 能 实现 这 点 。 男 外 ， 利 用 非 聚 
焦 超声 传感器 可 获得 更 大 的 成 像 范围 ， 在 一 定 条 件 下 可 视 为 点 探测 器 ， 能 有 效 地 提高 成 像 空 
lay HEAT) ;阵列 传感器 采用 多 通道 并 行 采集 信息 ， 大 大 缩短 了 信号 采集 和 图 像 重 建 时 间 ， 
能 够 实现 实时 成 像 。 因 此 大 多 数 研 究 者 选择 使 用 非 聚焦 探测 器 和 超声 阵列 扫描 采集 光 声 信 
号 。 在 采用 这 两 种 信号 采集 方式 的 前 提 下 ， 对 平面 、 柱 面 和 球面 三 种 典型 几何 扫描 方式 的 光 
声 图 像 重建 方法 的 研究 较为 深入 "后 。 但 由 于 血管 内 封闭 结构 成 像 的 特殊 性 ， 目 前 对 IV- 
PA 成 像 系 统 的 研究 主要 限于 单 阵 元 的 二 维 圆周 扫描 和 超声 阵列 平面 扫描 ， 还 没有 可 以 用 于 
血管 内 三 维 扫描 模型 的 光 声 图 像 重建 算法 。 

基于 此 ， 研 究 者 从 不 同 的 应 用 角度 出 发 ， 借 鉴 其 他 成 像 技 术 ， 提 出 了 多 种 可 以 应 用 于 
IVPA 成 像 的 重建 算法 ， 其 中 较为 成 熟 的 有 时 间 反 演算 法 、 滤 波 反 投影 法 (Filtered Back Pro- 
jection, FBP) 、 相 控 聚 焦 算 法 、 基 于 傅 里 叶 变 换 的 重建 算法 、 反 卷 积 重建 (Deconvolution 
Reconstruction, DR) 算法 和 迭代 重建 算法 (Iterative Reconstruction Method, IRM) 。 


6.4.1 时 间 反 演算 法 


时 间 反 演算 法 “是 一 种 应 用 广泛 、 鲁 棒 性 很 强 的 光 声 成 像 算法 ， 其 主要 步骤 是 ， 计 
算 重建 图 像 每 一 点 的 像素 值 时 ， 取 出 超声 换 能 器 所 有 位 置 接收 到 的 声 压 信号 对 应 该 点 的 数 
值 ， 进 行 微分 累加 。 相 对 其 他 重建 算法 ， 它 的 假定 初始 条 件 更 少 ， 不 需要 设 定 声 介质 的 初始 
速度 。 它 可 以 对 任意 形状 的 封闭 表面 进行 测量 ， 不 受 测量 表面 外 的 声 源 影响 ， 甚 至 在 一 些 假 
定 条 件 不 成 立 〈 如 非 均匀 的 声速 分 布 ) 时 ， 该 算法 仍 可 以 得 到 较为 理想 的 结果 ， 图 像 重 建 
效果 优 于 滤波 反 投影 算法 ， 因 此 该 算法 被 认为 是 具备 “最 少 约束 条 件 ” 的 光 声 图 像 重建 算 
法 。 但 是 时 间 反 演算 法 是 一 种 近似 算法 ， 而 且 重 构 时 需要 探测 器 360° 圆 周旋 转 全 方位 采 
集 完 备 信息 ， 否 则 由 于 测量 位 置 稀疏 ， 产 生 的 散射 波导 致 重建 出 的 网 像 存在 伪 影 。 


6.4.2 滤波 反 投 影 算法 


滤波 反 投 影 法 的 主要 步骤 和 时 间 反 演算 法 类 似 ， 但 对 声 压 信号 要 多 做 一 次 希 尔 伯 特 变 
换 '”。 这 是 由 于 探测 器 接收 到 的 信号 不 是 实际 的 光 声 信号 ， 而 是 光 声 压 和 探测 器 的 脉冲 响 
应 的 卷 积 。 把 光 声 压 和 脉冲 响应 信号 都 变换 到 频 域 处 理 ， 然 后 再 逆 变 换 到 时 域 ， 就 能 滤 去 探 
测 需 的 脉冲 响应 。 

文献 [80] 用 单 阵 元 超声 探测 絮 沿 着 圆周 线 扫描 待 测 组 织 以 接收 信号 ， 并 直接 借用 CT 
成 像 的 滤波 反 投影 算法 进行 光 声 图 像 重 建 。 这 种 方法 只 有 在 探测 组 织 比 扫描 半径 小 很 多 的 情 
况 下 效果 较 好 。 在 此 之 后 ， 不 少 研究 者 研究 了 光 声 图 像 重 建 的 数学 模型 ， 陆 续 提 出 了 更 精确 
的 滤波 反 投影 算法 。 目 前 ， 滤 波 反 投影 算法 在 单 阵 元 光 声 成 像 中 已 经 发 展 得 相当 成 熟 ， 
其 算法 简单 而 且 计 算 速 度 快 。 但 该 算法 也 存在 一 定 的 局 限 性 ， 在 CT 成 像 模 式 中 ， 反 投影 重 
建 是 沿 着 X 射线 的 传输 方向 进行 的 ， 即 直线 反 投 影 ; 而 在 光 声 成 像 中 ， 反 投影 是 沿 着 采集 
信号 的 圆 绝 〈 圆 弧 的 中 心 即 测量 点 的 位 置 ) 方向 进行 的 ， 这 样 可 能 会 使 原 图 像 上 像素 值 为 
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零 的 点 在 重建 图 像 上 的 像素 值 不 为 零 ， 产生 伪 影 现象 。 另 外 由 于 滤波 反 投 影 算法 是 利用 探测 
器 采集 信号 作 反 投影 重建 ， 通 过 各 个 方向 的 多 次 全 加 的 结果 呈现 物体 的 位 置 和 结构 ， 这 就 决 
定 了 其 投影 数据 必须 是 完备 的 ， 也 就 是 说 探测 器 必须 要 绕 待 测 目标 旋转 360° 均 匀 采 集 各 个 
方向 的 投影 数据 ， 因 而 降低 了 重建 速度 ， 难 以 实现 实时 成 像 。 


6.4.3 MERETE 


fs HJ RA RN it I CP RAR BE, PRU dA Ta BEF] Be fee 2 DUET Ee, Ae BEE 
方向 上 接收 光 声 信号 就 能 够 重建 出 图 像 ， 采 集 和 重建 速度 都 比 采 用 单 阵 元 的 系统 快 得 多 ， 可 
以 实现 实时 成 像 ， 但 是 对 信号 采集 电路 的 处 理 速 度 和 缓存 空间 都 有 较 高 的 要 求 。 另 外 ， 和 采用 
这 种 方式 成 像 ， 重 建 图 像 的 空间 分 辨 力 完全 取决 于 探测 器 的 阵 元 密度 和 肾 焦 能 力 等 参数 ， 导 
致 图 像 中 的 细 届 缺失 、 横 向 分 辨 力 低 、 伪 影 现象 严重 等 问题 。 针 对 采用 阵列 探测 器 观测 时 的 
这 些 不 足 ， 人 研究 者 提出 了 相 控 聚焦 重建 算法 。 

相 控 聚焦 重建 算法 ”是 目前 基于 阵列 探测 器 的 光 声 成 像 模 式 中 应 用 最 广泛 的 重建 算 
法 之 一 ， 它 的 基本 原理 是 : 光 声 源 产生 的 光 声 信号 被 各 个 阵 元 接收 ， 由 于 光 声 源 到 各 个 阵 元 
的 距离 不 同 ， 因 此 有 不 同 的 相位 延 时 。 为 了 求 得 组 织 样 品 中 任意 点 的 光 声 信号 ， 依 据 该 探头 
到 点 的 距离 对 探测 絮 各 个 阵 元 接收 到 的 信号 做 一 个 时 间 延 时 ， 然 后 再 相 加 求 和 ， 最 终 得 到 目 
标点 的 聚焦 信号 。 相 控 聚 焦 重建 算 法 有 效 减 少 了 声学 伪 影 ， 增 强 了 对 生物 组 织 细节 及 边界 的 
分 辩 能 


6.4.4 基于 傅 里 叶 变换 的 重建 算法 


基于 传 里 叶 变换 的 重建 算法 的 基本 思想 是 : 激光 照射 到 组 织 后 ， 采 集 空 间 某 平面 内 
一 定时 间 间 隔 内 的 光 声 声 强 ， 对 其 进行 傅 里 时 变换 ， 在 频 域 进行 反 投 影 运 算 ， 最 后 再 通过 逆 
傅 里 叶 变换 求 出 组 织 产 生 光 声 信 号 时 的 初始 声 压 分 布 ; 然后 根据 均匀 激光 激励 下 ， 初 始 声 强 
分 布 和 组 织 的 空间 吸收 分 布 成 正比 的 原理 ， 求 出 空间 吸收 分 布 ， 达 到 图 像 重建 的 目的 。 该 算 
法 是 在 频 域内 进行 反 投影 运算 ， 因 而 可 以 有 效 地 避免 时 域 空间 反 投影 产 生 的 伪 影 现象 ， 同 时 
可 以 大 大 减少 计算 量 ， 重建 速度 快 。 文 献 [84] 通过 使 用 这 种 算法 配合 超声 换 能 器 阵列 ， 
实现 了 实时 、 可 用 于 活体 的 光 声 成 像 系统 。 

但 是 在 实际 应 用 中 ， 基 于 侍 里 叶 变 换 的 重建 算法 也 有 不 可 避免 的 缺陷 ， 一 方面 傅 里 叶 变 
换 会 出 现 Gibbs 现象 ， 影 响 重建 效果 ; 男 一 方面 采集 到 的 光 声 信号 通常 都 存在 很 强 的 背景 白 
噪声 ， 而 白 噪声 在 进行 反 投 影 重建 之 后 变 为 非特 噪声 ， 出 现 严重 的 伪 影 现象 ， 会 降低 重建 图 
像 的 信 噪 比 和 对 比 度 …” 。 


6.4.5 其 他 重建 算法 


目前 的 IVPA 图 像 重 建 算法 研究 还 处 于 起 步 阶 段 ， 以 上 的 几 种 算法 都 是 建立 在 理想 的 条 
件 下 ， 不 能 很 好 地 解决 实际 应 用 中 的 诸多 问题 。 针 对 实际 应 用 中 可 能 存在 的 问题 ， 研 究 者 提 
出 了 以 下 的 方法 。 

(1) 有 限 角 度 下 的 图 像 重 建 

目前 的 IVPA 成 像 系统 多 采用 单 探测 器 旋转 扫描 的 方式 采集 数据 ， 全 方位 的 数据 采集 需 
要 较 长 的 时 间 。 而 且 在 实际 应 用 中 ， 由 于 各 种 条 件 所 限 ， 只 能 在 某 些 有 限 角 度 采 集 光 声 信 
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号 。 因 此 有 必要 研究 只 需要 有 限 角 度 的 光 声 信号 数据 就 可 以 重建 出 较 高 质量 图 像 的 新 算法 。 
目前 ， 已 提出 的 适用 于 有 限 角度 数据 的 重建 算法 主要 有 以 下 几 种 : 

1) 插值 法 “| : 针对 测量 位 置 稀 玻 导致 图 像 出 现 伪 影 的 问题 ， 最 简单 的 方法 是 采用 插值 
法 ,根据 采集 到 的 光 声 信号 ， 通 过 特定 的 插值 函数 求 出 没有 测量 到 的 位 置 上 对 应 的 信号 值 ， 
然后 再 进行 图 像 的 重建 。 

2) 迭代 重建 算法 : 文献 [86] 提出 将 代数 重建 算法 (ART) 应 用 于 有 限 角度 的 光 声 图 
像 重建 中 ， 其 实验 结果 证 明 对 于 有 限 角度 的 数据 ，ART 的 重建 效果 优 于 传统 的 滤波 反 投 影 
算法 。 但 是 ART 每 次 迭代 只 校正 一 条 射线 和 所 有 经 过 该 射线 的 像素 ， 使 得 重建 的 速度 和 质 
量 都 受到 影响 。 此 后 ,文献 [87] 提出 一 种 改进 的 同步 迭代 重建 算法 (Modified Simultane- 
ous Iterative Reconstruction Technique，MSIRT) ， 它 是 与 ART 算法 并 行 的 一 种 迭代 重建 算法 。 
5j ART 算法 不 同 的 是 ，MSIRT 每 次 对 每 个 像素 的 校正 值 进行 迭代 ， 即 对 通过 该 像素 的 所 有 
投影 数据 的 误差 值 累 加 ， 不 是 只 与 一 条 投影 数据 有 关 ， 这 样 就 使 得 测量 数据 中 的 噪声 得 到 了 
有 效 抑制 ， 同 时 通过 线性 搜索 调整 确定 速度 更 新 的 步 长 ， 提 高 了 迭代 收敛 的 速度 。 

3) 基于 压缩 感知 的 重建 算法 : 文献 [88] 根据 光 声 图 像 的 稀 玻 性 提出 一 种 基于 压缩 感 
知 的 光 声 图 像 重 建 算法 。 针 对 采集 到 的 光 声 信号 的 不 完备 性 ， 压 缩 感 知 算法 可 以 通过 求解 一 
个 非 线 性 优化 问题 ， 从 采集 到 的 少量 观测 值 中 以 高 概率 重 构 出 原 信号 。 最 终 的 重建 图 像 质 量 
主要 取决 于 基于 压缩 感知 的 观测 矩阵 和 重建 算法 。 其 实验 证 明 通 过 线性 阵列 超声 探头 机 械 旋 
转 少量 的 观测 位 置 来 采集 数据 ， 采 用 压缩 感知 算法 最 终 获 得 的 图 像 重 构 效 果 要 优 于 反 投 影 
建 算 法 和 反 演 算法 。 文 献 [89] 中 讨论 了 光 声 图 像 重建 过 程 中 伪 影 的 产生 原因 ， 并 且 采 用 
阵列 式 超 声 探 头 实现 了 基于 压缩 感知 算法 的 有 限 角度 下 的 光 声 成 像 ， 有 效 抑 制 了 伪 影 现象 ， 
提高 了 重建 效果 ， 同 时 降低 了 系统 的 硬件 成 本 。 

4) 基于 频 域 反 卷 积 的 重建 方法 : 文献 [90] 中 提出 在 全 角度 和 有 限 角度 扫描 下 基于 频 
域 反 卷 积 的 重建 方法 ， 将 光 声 成 像 看 作 离 散 问题 ， 并 将 其 转换 成 一 个 求 线性 时 不 变 系统 最 优 
解 的 问题 ， 目 的 是 通过 反 卷 积 计算 出 重建 图 像 的 有 限 个 像素 的 值 。 其 他 重建 算法 多 是 将 光 声 
成 像 看 做 解析 问题 ， 目 的 是 得 到 光 声 信号 与 组 织 图 像 之 间 的 解析 关系 ， 这 相对 于 离散 问题 要 
难得 多 。 反 卷 积 重 建 法 '” 非常 适用 于 有 限 角度 扫描 的 光 声 成 像 。 事 实 上 ， 用 有 限 角度 测 得 
的 光 声 信号 来 精确 计算 未 知 信号 的 过 程 是 不 稳定 的 ”， 原因 就 是 难以 计算 出 其 高 频 成 分 。 
反 卷 积 重建 法 寻求 的 是 图 像 重 建 的 近似 最 优 解 ， 它 从 高 频 成 分 已 被 消除 的 采样 后 的 光 声 信号 
出 发 ， 避 免 了 精确 重建 高 频 成 分 这 一 难题 ， 仅 有 低频 成 分 被 重建 出 来 。 反 卷 积 重 建 法 的 优点 
是 可 以 应 用 快速 傅 里 叶 变 换 和 快速 反 传 里 叶 变换 算法 ， 计 算 速 度 快 、 适 用 于 有 限 角度 扫描 的 
光 声 成 像 ， 而 缺点 是 其 本 质 上 是 近似 算法 。 

(2) 声速 不 均匀 性 

目前 ， 针 对 声速 不 均匀 的 情况 '” ,还 没有 能 够 推导 出 声 压 函 数 的 准确 解析 表达 式 的 相 
关 方 法 。 主 要 原因 在 于 : 一 方面 现 有 的 算法 只 能 在 一 定 程度 上 对 声速 不 均匀 性 进行 补偿 ， 还 
不 能 完全 消除 声速 不 均匀 性 带 来 的 影响 ， 男 一 方面 ， 这 些 算法 大 都 需要 一 些 理想 条 件 。 有 的 
需要 预先 知道 组 织 内 的 声速 分 布 '， 而 这 在 实际 中 较 难得 到 ， 有 的 假设 组 织 内 声速 仅 有 几 
个 固定 值 ， 且 声速 分 布 的 边缘 结构 已 知 W 或 与 光 吸收 分 布 的 边缘 结构 一 致 ” ， 而 这 些 假 设 
有 时 也 不 成 立 。 尤 其 在 有 限 角 度 扫描 的 情况 下 ， 声 速 差异 对 图 像 重建 的 影响 尤为 明显 ”|。 

对 声速 不 均匀 性 进行 补偿 的 常用 方法 有 以 下 几 种 : 
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1) 忽略 介质 分 界面 对 声波 的 折射 因素 ， 佑 计 光 声 信号 从 组 织 内 到 超声 换 能 器 的 实际 传 
播 时 间 。 这 种 方法 在 计算 任意 两 点 之 间 声 波 传 播 时 间 时 ， 都 认为 声波 沿 直线 传播 。 将 传播 时 
间 代 入 采集 到 的 光 声 信号 中 加 以 修正 ， 即 可 得 到 声 压 函数 的 近似 解析 表达 式 。 文 献 【98 ] 
提出 利用 不 同位 置 探 测 到 的 光 声 信号 之 间 的 相关 性 来 估计 空间 两 点 之 间 的 声波 传播 时 间 ， 以 
补偿 声速 的 不 均匀 性 ， 然 后 基于 反 卷 积 方法 直接 解 出 待 测 组 织 内 的 电磁 波 吸收 分 布 ， 该 方法 
无 需 预先 知道 待 测 组 织 的 声速 分 布 ， 无 需 迭 代 ， 速 度 快 ， 但 不 适用 于 声速 分 布 结构 过 于 复杂 
的 情况 。 用 该 方法 修正 其 他 的 光 声 图 像 重 建 算法 (包括 滤波 反 投影 和 全 里 叶 变 换 重 建 法 
等 ) ， 可 以 得 到 多 种 各 有 具 优 点 的 图 像 重 建 算法 。 

2) 有 限 元 法 '”。 采 用 目前 非常 成 熟 的 有 限 元 模型 来 解决 图 像 重 建 问 题 ， 是 现在 仅 有 
的 、 可 以 只 利用 光 声 信号 同时 重建 出 组 织 的 光 吸 收 分 布 和 声速 分 布 的 低频 成 分 的 算法 。 但 是 
和 前 面 所 述 的 其 他 补偿 声速 不 均匀 性 的 算法 一 样 ， 有 限 元 法 采用 前 向 模型 结合 反复 迭代 的 方 
法 来 逼近 竺 测 图 像 ， 计 算 速度 很 慢 ， 且 只 能 重建 出 待 测 组 织 图 像 的 低频 成 分 。 


6.4.6 IVPA 图 像 重 建 存 在 的 问题 


当前 VPA 图 像 重 建 研究 中 存在 的 主要 问题 包括 : 第 一 ， 绝 大 多 数 算法 需要 对 光 声 信号 
作 全 角度 扫描 探测 (如 二 维 圆 周 扫 描 )， 而 实际 应 用 中 受 硬 件 条 件 及 空间 位 置 的 限制 ， 超 声 
换 能 器 的 探测 角度 有 限 ， 无 法 采集 到 完备 的 光 声 数据 ， 导 致 重建 图 像 的 细节 损失 ， 伪 影 现象 
严重 ; 第 二 ， 大 多 数 算法 都 是 建立 在 待 测 生 物 组 织 内 声速 恒定 的 理想 条 件 下 ， 而 实际 情况 
下 ， 人 体 组 织 的 声速 差异 最 大 可 达 10% ， 这 会 导致 重建 图 像 的 模糊 及 目标 错位 "” 。 除 此 以 
外 ， 还 要 考虑 对 信号 的 前 处 理 、 系 统 噪声 和 光 散 射 性 等 因素 ， 重 建 问题 就 会 变 得 非常 复杂 ， 
所 以 对 于 IVPA 图 像 的 精确 、 快 速 重 建 算法 的 研究 还 有 漫长 的 路 要 走 。 
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